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In this doctoral thesis three projects with medical and biotechnological background are 
presented. In these projects different micro fluidic components have been developed. 
The first one described is an innovative low-energy 2–port/2–way microvalve with a 
bistable shape memory alloy actuator. It is especially designed to be integrated in im-
plantable high precision dose infusion pumps typically used for patients with chronic 
pain. For this purpose many requirements like sterilizablility, long lifespan and an ac-
tivation concept that avoid the risk of unintentional activation have to be fulfilled. As a 
main aim a substantial reduction of energy consumption was also achieved, because 
the valve only spends energy for switching and is able to keep each position without 
further energy supply. 
The second and third project deal with sensor systems based on quartz crystal micro 
balance (QCM) technology. The QCM detection process consists of measuring a direct 
frequency shift due to a mass deposition of an analyte on the surface, therefore allow-
ing operation without expensive markers. For both applications the QCM was embed-
ded in a fluid system made of inexpensive and biocompatible polydimethylsiloxane. 
Anyway they have completely different application areas and requirements. 
One sensor system is designed for point-of-care diagnostic for detection of inflamma-
tion parameters in blood serum. Therefore in addition to the quartz sensor a blood cell 
separation unit as well as an affinity chromatography unit were developed and opti-
mized. All three parts were integrated in a lab-on-a-chip. The blood separation unit 
works without additional energy supply, because it is based on Zweifach-Fung-effect, 
centrifugal and dean forces. The affinity chromatography unit consists of a chamber 
filled with beads and is used to purify and concentrate the analyte. For this purpose the 
beads as well as the sensor surface have to be coated with a sensitive layer. In addition 
a valve system have been assembled likewise a software to control the valves and 
pumps to run the detection automatically. 
The other sensor system is made for online product detection in influenza vaccines 
production. In this processes viruses are commonly quantified via offline conducted 
assays. In order to minimize the amount of work and time for quantification this micro 
sensor system was designed to quantify Mardin Darby Canine Kidney (MDCK) cell 
derived influenza virus particles in clarified culture broth. This sensor has a special 





In dieser Dissertation wurden drei verschiedene Projekte („bistabiles Mikroventil auf 
Silizium-Basis“, „Lab-on-a-Chip für die Point-of-Care-Diagnostik“ und „Virusparti-
kel-Sensor“) bearbeitet und in deren Rahmen mehrere verschiedene Bauelemente ent-
wickelt. Allen gemeinsam ist sowohl ihre Zuordnung zur Mikrofluidik als auch ihr 
Einsatzfeld, das sich im Bereich der Medizintechnik und Biotechnologie befindet. 
Das bistabile 2/2-Wege-Mikroventil wurde mit einem Formgedächtnis-Legie-
rungs(FGL)-Aktor realisiert und ist für den Einsatz in einer implantierbaren Medika-
mentenpumpe ausgelegt. Durch die Eigenschaft, dass beide Schaltzustände des Ventils 
(offen und geschlossen) jeweils energielos gehalten werden können und nur für den 
Umschaltvorgang Energie benötigt wird, ist es sehr sparsam. Dies ist gerade im Im-
plantat-Bereich von großer Bedeutung, da dort Energie nur in sehr begrenztem Um-
fang zur Verfügung steht. 
Die Detektionsmethoden des hier beschriebenen Lab-on-a-Chip und des Viruspartikel-
Sensors basieren auf der Quarzmikrowaagen-Technologie. Diese massensensitive 
Nachweismethode kommt ohne kostspielige Marker aus, da der nachzuweisende Stoff 
direkt über Frequenzänderung detektiert wird, die durch die Anbindung an einen 
Quarzresonator ausgelöst wird. Hierfür wurde jeweils eine geeignete Anbindungs-
methode des Zielmoleküls an den Quarzresonator gefunden und dieser in ein entspre-
chend den Anforderungen ausgelegtes mikrofluidisches System eingebettet. 
Für das Lab-on-a-Chip wurden zusätzlich zur Quarzmikrowaage, eine Affinitäts-
chromatographie-Kammer und eine Blutzellen-Abtrennung auf Polydimethylsiloxan-
Basis entwickelt, optimiert und eingebunden. Diese Komponenten sind notwendig um 
eine Detektion von C-reaktivem Protein (CRP) aus Blutplasma zu ermöglichen. Die 
Blutzellen-Abtrennung übernimmt den Schutz des Systems vor Verunreinigung durch 
Blutzellen, welche Messfehler und Verstopfungen auslösen können. Die Affinitäts-
chromatographie-Kammer bindet das CRP und ermöglicht es so die Probe von anderen 
Proteinen, die die Messung auf dem Sensor stören könnten, zu befreien. Durch eine 
Ablösung des CRP aus der Kammer in einem kleinen Volumen kann die Konzentrati-
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Formelzeichen 
AS  Austenit-Start-Temperatur [°C] 
AF  Austenit-Finish-Temperatur [°C] 
AKi  Querschnittsfläche von Kanal i (i=1, 2, …) [m2] 
AKi,Ein  Querschnittsfläche des Eingangs von Kanal i (i=1, 2, …) [m2] 
AKi,Aus  Querschnittsfläche des Ausgangs von Kanal i (i=1, 2, …) [m2] 
a  Partikeldurchmesser [m] 
aEinlauf  Vorfaktor zur Berechnung der Einlaufstrecke [-] 
APiezo  piezoelektrisch aktive Fläche [m2] 
bKi  Breite des Kanals i (i=1, 2, …) [m] 
bKi,Ein  Breite am Eingang des Kanals i (i=1, 2, …) [m] 
bKi,Aus  Breite am Ausgang des Kanals i (i=1, 2, …) [m] 
C0  statische Kapazität im BVD-Ersatzschaltbild [F] 
Cq  dynamische Kapazität des Quarzes im BVD-Ersatzschaltbild [F] 
dh,Ki  hydraulischer Durchmesser des Kanals i (i=1, 2, …) wobei    	
	
  [m] 
dq  Dicke des Quarzes [m] 
dVent  horizontaler Abstand der Oberflächen von Ventilsitz und Rahmen [m] 
Emin  minimale benötigte Energie [J] 
g  Erdbeschleunigung [m·s-2] 
hKi  Höhe des Kanals [m] 
i  Zählvariable (i =1, 2, …) [-] 
f  Frequenzänderung [Hz] 
f0  Resonanzfrequenz [Hz] 
KKi  Dean-Zahl des Kanals i (i=1, 2, …) [-] 
LEinlauf  Einlaufstrecke [m] 
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LKi  Länge von Kanal i (i=1, 2, …) [m] 
Lq  dynamische Induktivität des Quarzes im BVD-Ersatzschaltbild [H] 
m  Angelagerte Masse [kg] 
MS  Martensit-Start-Temperatur [°C] 
MF  Martensit-Finish-Temperatur [°C] 
n  Anzahl der Wiederholungen [-] 
p  Druck [Pa] 
pKi  Druck am Ausgang von Kanal i (i=1, 2, …) [Pa] 
patm  Atmosphärendruck [Pa] 
rKi  Radius der Kanalkrümmung von Kanals i (i=1, 2, …) [m] 
R  Fließgeschwindigkeitsverhältnis [-] 
Ra  mittlere Rauheit [m] 
ReKi  Reynolds-Zahl des Kanals i (i =1, 2, …) [-] 
Rekrit  Übergangsreynold-Zahl [-] 
ReP,Ki  Reynolds-Zahl des Partikels in Kanal i (i=1, 2, …) [-] 
Rq  dynamischer Lastwiderstand des Quarzes im BVD-Ersatzschaltbild []
T  Temperatur [°C] 
vD,Ki  Betrag der Drehgeschwindigkeit des Fluids in Kanal i (i=1, 2, …) [m·s-1] 
 gesamter Volumenstrom [m3·s-1] 
  Volumenstrom in Kanal i (i=1, 2, …) [m3·s-1] 
vKi  mittlere Strömungsgeschwindigkeit in Kanal i (i=1, 2, …) [m·s-1] 
vKi,Ein  mittlere Strömungsgeschwindigkeit am Eingang von Kanal i (i=1, 2, …) 
[m·s-1] 
vKi,Aus  mittlere Strömungsgeschwindigkeit am Ausgang von Kanal i (i=1, 2, …) 
[m·s-1] 
vkrit  mittlere Geschwindigkeit bei der die Übergangsreynold-Zahl erreicht 
wird [m·s-1] 
zKi  hydraulische Höhe des Ausgangs von Kanal i (i=1, 2, …) [m] 
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  zusätzliche Impedanz des Quarzes bei Beladung mit der n-ten 
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fl  Eindringtiefe der Scherwelle bei newtonschen Flüssigkeiten 
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q  Schermodul des Quarzmaterials [kg·s-2·m-1] 
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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Abkürzungen 
BMBF Bundesministerium für Bildung und Forschung 
BSA  Bovine Serum Albumin 
BVD  Butterworth-van-Dyke 
CRP  C-reaktives Protein 
CVD  chemische Gasphasenabscheidung 
DBT Department of Biotechnology des Instituts für Biochemie und Biotechno-
logie der TU Braunschweig (Braunschweig, Deutschland) 
DFG Deutsche Forschungsgemeinschaft 
DI  deionisiert 
DRIE  Deep Reactive Ion Etching 
ED  elektrische Beschichtung (electro deposition) 
EEL  Euonymus Europaeus Lektin 
ELISA Enzyme Linked Immuno Sorbent Assay 
FEM  Finite-Elemente-Methode 
FG   Formgedächtnis 
FGL  Formgedächtnislegierung 
GBL  Gamma-Butyrolacton 
HMDS Hexamethyldisilazan 
ICP  Inductive Coupled Plasma 
Ig  Immunglobulinen 
IgG  Immunglobulinen G 
IMT  Institut für Mikrotechnik der Technischen Universität Braunschweig 
kHAU kilo Hemagglutination activity assay unit; Konzentrationsangabe für die 
verwendete Viruspartikel-Lösung 
LMM Lehrstuhl für Mikromechanik, Mikrofluidik/Mikroaktorik der Universität 
des Saarlandes (Saarbrücken, Deutschland) 
LPCVD chemische Gasphasenabscheidung bei Unterdruck (low pressure chemi-
cal vapour deposition) 
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LPEIA   latex piezoelectric immunoassay 
MDCK Mardin Darby Canin Kidney 
PBS  phosphatgepufferte Salzlösung (phosphate buffered saline) 
PEB  Post Exosure Bake 
PDMS Polydimethylsiloxan 
PECVD Plasmaunterstützte chemische Gasphasenabscheidung (plasma-enhanced 
chemical vapour deposition) 
PGMEA Propylenglykolmonomethylethylacetat 
PVD  physikalische Gasphasenabscheidung 
QCM  Quarzmikrowaage 
REM  Replikatformen (Replica Molding) 
SAM  sich selbst sortierender Monolayer (self assembling monolayer) 
scFv  single chain fragment variable 
SFB  Sonderforschungsbereich 
SPR  Surface Plasmon Resonanz; Oberflächenplasmonenresonanz 
TU  Technische Universität 






In der Medizin und der Biotechnologie steigt der Bedarf an mikrotechnischen Syste-
men. Mit ihnen ist es möglich, Analysen schneller, mit weniger Arbeitsaufwand durch 
hochqualifiziertes Personal, mit kleinerem benötigtem Probenvolumen sowie Stoffein-
satz und somit auch preiswerter durchzuführen. Weiterhin ermöglichen sie u. a. große 
Fortschritte im Implantations-Bereich, wo Größe selbsterklärend eine wichtige Rolle 
spielt. Der Fokus dieser Arbeit liegt auf den mikrofluidischen Aktoren und Sensoren 
für diese Einsatzgebiete. Hierzu wurden drei verschiedene Projekte bearbeitet und in 
deren Rahmen mehrere unterschiedliche Bauelemente entwickelt. 
Die Projekte und die Entwicklung der Bauelemente werden, nach dem hauptsächlich 
eingesetzten Herstellungsmaterial geordnet, beschrieben. Dadurch entstehen zwei 
übergeordnete Kapitel: zum einen das ein Projekt umfassende Kapitel „bistabiles Mik-
roventil auf Silizium/Pyrexglas-Basis“ und zum anderen „Mikrofluidische Komponen-
ten auf Polydimethylsiloxan-Basis“, welches die Projekte „Lab-on-a-Chip für die 
Point-of-Care-Diagnostik“ und „Viruspartikel-Sensor“ beinhaltet. 
Das bistabile Mikroventil wurde für den Einsatz in einer implantierbaren Medikamen-
tenpumpe entwickelt. Im Implantat-Bereich sind die medizinische Verträglichkeit und 
der geringe Energiebedarf von hoher Bedeutung. Durch die Materialwahl und den 
Aufbau des Ventils wurde dies berücksichtigt. Die Bistabilität des Ventils, d. h. das 
energielose Halten der beiden Schaltzustände (offen und geschlossen), ermöglicht zu-
dem eine große Energieersparnis bei seltenen Zustandswechseln. Es wurde im Rahmen 
des Sonderforschungsbereichs 516 „Konstruktion und Fertigung aktiver Mikrosyste-
me“ im Teilprojekt T1 „Aufbau eines bistabilen Mikroventils für medizinische An-
wendungen“ entwickelt. Das Projekt wurde in Zusammenarbeit mit dem Lehrstuhl für 
Mikromechanik, Mikrofluidik/Mikroaktorik der Universität des Saarlandes (Saarbrü-
cken, Deutschland) und der Firma Tricumed Medizintechnik GmbH (Kiel, Deutsch-
land) durchgeführt. 
Folgende mikrofluidische Komponenten auf Polydimethylsiloxan-Basis wurden ent-
wickelt: eine Quarzmikrowaage, eine Affinitätschromatographie-Kammer und eine 
passive Blutzellen-Abtrennung. 
Alle drei Komponenten wurden zu einem Lab-on-a-Chip für die Point-of-Care-
Diagnostik kombiniert. Dieses System hat die Zielsetzung, die Konzentration von 
C-reaktivem-Protein (CRP) in Blutplasma-Proben zeitnah und am Behandlungsort zu 
detektieren und somit schnell eine Aussage über den Gesundheitszustand des Patienten 
treffen zu können. Die CRP-Konzentration steigt im Körper sehr schnell an, wenn be-




untersucht. Zur Zeit ist es allerdings noch nicht möglich die Blutproben zeitnah z. B. 
in der Arztpraxis, in Pflegeheimen oder in der ambulanten Pflege zu untersuchen. In 
diesen Fällen müssen die Proben an spezielle Labore gesendet werden, was zu einer 
Verzögerung der Diagnose, der Behandlung und somit auch der Heilung führt. Das 
System wurde im Rahmen des Sonderforschungsbereichs 578 „Integration gen- und 
verfahrenstechnischer Methoden zur Entwicklung biotechnologischer Prozesse – Vom 
Gen zum Produkt“ im Teilprojekt D2 „Mikrochips für die Proteinanalytik und 
-diagnostik“ entwickelt. Das Projekt wurde in Zusammenarbeit mit dem Department 
of Biotechnology des Instituts für Biochemie und Biotechnologie der Technischen 
Universität Braunschweig (Braunschweig, Deutschland) (DBT) bearbeitet. 
Der Viruspartikel-Sensor hat sein Einsatzfeld in der Influenza-Impfstoffherstellung. 
Influenza-Viren können schnell und unerwartet mutieren und die vorhandenen Impf-
stoffe dadurch wirkungslos werden. Eine schnelle Produktionsgeschwindigkeit des 
Impfstoffes ist deshalb essentiell, um die Bevölkerung sowohl bei akuter Epidemie- 
oder Pandemiegefahr als auch für die jährlichen Grippeschutzimpfungen rechtzeitig 
mit Impfstoff versorgen zu können. Seit einiger Zeit werden deshalb Produktionspro-
zesse entwickelt, welche auf Zellkulturen basieren. Durch die zum Zeitpunkt des Pro-
jektstarts zur Verfügung stehenden Analysemethoden für diese Kultivierungsmethode 
konnte die Konzentration der Viren nur sehr zeitverzögert bestimmt werden, was zum 
einen zur Verlängerung der Herstellungszeit aber vor allem auch zu großen Ausbeute-
einbußen führte. Ziel des in dieser Arbeit entwickelten Systems ist die zeitnahe Be-
stimmung der Viruspartikel-Konzentration. Als Detektionsmethode wurde die Quarz-
mikrowaage eingesetzt. Der Viruspartikel-Sensor entstand in einem Teilprojekt des 
BMBF-Verbundprojektes: „Mikrosysteme für den Einsatz in der Medizin- und Bio-
technologie - µMedBio“ und wurde mit Unterstützung des Max-Planck-Institut für 




2 Mikrofluidische Grundlagen 
In diesem Kapitel werden zunächst die mikrofluidischen Grundlagen für einphasige 
Strömungen dargelegt, welche sowohl bei den in dieser Arbeit entwickelten Sensoren, 
als auch beim Aktor Verwendung finden. Für die Blutzellen-Abtrennung werden im 
Anschluss zusätzlich kurz fluidische Grundlagen für Mehrphasenströmungen in Mik-
rosystemen angesprochen. 
2.1 Einphasenströmung 
Die Dimensionsanalyse ist ein etabliertes Werkzeug in der Strömungsmechanik und 
findet sowohl im Makro- als auch im Mikrobereich Anwendung. Eine der wichtigsten 
dimensionslosen Kennzahlen hierzu ist die Reynolds-Zahl. Sie beschreibt das Verhält-
nis der Trägheitskraft zur viskosen Reibkraft und ist somit ein Kriterium für das Strö-
mungsverhalten. Ihre Berechnung ist in Gleichung 1 dargestellt. 
 !  " 	  Gleichung 1
ReKi  Reynolds-Zahl des Kanals i (i=1, 2, …) [-] 
vKi  mittlere Strömungsgeschwindigkeit im Kanal i (i=1, 2, …) [m·s-1] 
dh,Ki  hydraulischer Durchmesser des Kanals i (i=1, 2, …) wobei     	
	
  [m] 
bKi  Breite des Kanals i (i=1, 2, …) [m] 
hKi  Höhe des Kanals i (i=1, 2, …) [m] 
fl  kinematische Viskosität wobei    [m2·s-1] 
fl  dynamische Viskosität [kg·m-1·s-1] 
	fl  Dichte des Fluides [kg·m-3] 
Ist die mittlere Strömungsgeschwindigkeit vKi gering, strömt das Fluid laminar, das 
bedeutet, dass die Fluidschichten sich nicht vermischen. Wird bei steigender Strö-
mungsgeschwindigkeit ein Grenzwert vkrit überschritten, entsteht eine turbulente Strö-
mung und die Fluidschichten verwirbeln. Der Übergang zwischen laminarer und tur-
bulenter Strömung hängt jedoch nicht nur von der mittleren Strömungsgeschwindig-
keit sondern auch vom hydraulischen Durchmesser sowie der kinematischen Viskosi-
tät ab. All diese Einflussgrößen werden durch die Reynolds-Zahl berücksichtigt. Die 
Berechnung der Reynolds-Zahl für mikrofluidische Systeme unterscheidet sich nicht 




des Ergebnisses Unterschiede. Zu berücksichtigen ist hier, dass in der Mikrofluidik der 
Übergang von laminarer zu turbulenter Kanalströmung schon bei wesentlich kleineren 
Reynolds-Zahlen als im makroskopischen Bereich stattfinden kann. Ebenso ist der 
Übergangsbereich schmaler. Wesentliche Einflussgrößen sind das Verhältnis von Ka-
nalhöhe hKi zu Kanalbreite bKi sowie der hydraulische Durchmesser dh,Ki. In Gravesen 
et al. wird hierzu eine Übergangsreynoldzahl Rekrit definiert, die mit der berechneten 
Reynolds-Zahl verglichen wird. Ist diese kleiner als Rekrit handelt es sich um eine la-
minare, andernfalls um eine turbulente Strömung. Diese Zusammenhänge führten sie 
für verschiedene Kanallängen und Begebenheiten aus und bereiteten dies in einer 
übersichtlichen Tabelle auf. [Gra 93] 
Die Strömungsverhältnisse in einem Kanal brauchen eine bestimmte Strecke um sich 
vollständig auszubilden. Diese sogenannte Einlaufstrecke ist im Design zu berücksich-
tigen, wenn eine vollentwickelte Strömung relevant für die Funktion des Systems ist 
(siehe Gleichung 2). 
#$%  &$% 	  ! 	  Gleichung 2
LEinlauf  Einlaufstrecke [m] 
aEinlauf  Vorfaktor zur Berechnung der Einlaufstrecke [-] 
Der Vorfaktor aEinlauf ist abhängig von den Systemgeometrien und Systemeigenschaf-
ten, allerdings sind in der Literatur auch bei gleichen Systembedingungen unterschied-
liche Werte zu finden. Für einige Fälle wird aEinlauf auch als Funktion der Reynoldzahl 
angegeben. [Ahm 10; Bla 06; Gra 93; Ngu 06]  
Handelt es sich nicht um einen geraden, sondern einen gekrümmten Kanal, wird die 
Strömung zusätzlich zur Reynolds-Zahl durch die Dean-Zahl charakterisiert (siehe 
Gleichung 3). [Car 07; Ook 06] 
'   !( ) 	 *
Gleichung 3
KKi  Dean-Zahl des Kanals i (i=1, 2, …) [-] 
rKi  Radius der Kanalkrümmung von Kanals i (i=1, 2, …) [m] 
Die Dean-Zahl KKi ist von der Reynold-Zahl des Kanals ReKi abhängig, berücksichtigt 




dius der Kanalkrümmung rKi. Sie gibt Aufschluss darüber, ob und in welchem Maße 
sich eine Sekundärströmung ausbildet. Diese Sekundärströmung ist keine turbulente 
Strömung, da die Fluidschichten sich nicht vermischen. Bei Dean-Zahlen kleiner als 
50 kommt es jedoch zur Ausbildung zweier Fluidbewegungen orthogonal zur Fließ-
richtung. Sie werden in der Literatur häufig Dean-Wirbel (Dean vortices) genannt. Es 
handelt sich hierbei um zwei gegenläufige Rotationsbewegungen, die auf der Mitte-
llinie des Kanals gleichgerichtet verlaufen und an der seitlichen Kanalwand jeweils 
nach oben bzw. unten (bei einem waagerecht liegenden Kanal) gerichtet sind. Die Ge-
schwindigkeit dieser Rotationsbewegung vD,Ki ist abhängig von den in Gleichung 4 
beschriebenen Variablen. [Car 07] 
"+,-,' 	  	 ./ Gleichung 4
vD,Ki  Betrag der Drehgeschwindigkeit des Fluids in Kanal i (i=1, 2, …) [m·s-1] 
Auch andere Dean-Wirbel-Anzahlen und -Anordnungen sind je nach Dean-Zahl mög-
lich. 
In einphasigen Strömungen fallen diese Sekundärströmungen meist gar nicht auf, da 
keine Auswirkungen sichtbar werden. In mehrphasigen Strömungen jedoch können sie 
stören, aber auch genutzt werden, um bestimmte Aufgaben zu erfüllen. 
2.2 Mehrphasenströmung 
Es können zwei Reynolds-Zahlen definiert werden, um den Partikelstrom in einem 
geschlossen Kanalsystem zu beschreiben: eine für den Kanal (ReKi, vgl. Gleichung 1), 
die den ungestörten Fluss im Kanal beschreibt, und eine für das Partikel (ReP,Ki, vgl. 
Gleichung 5), welche sowohl Partikel- als auch Kanalparameter enthält. 
 !0   ! & 
" 	 & 	 
Gleichung 5
ReP,Ki Reynolds-Zahl des Partikels in Kanal i (i=1, 2, …) [-] 
a  Partikeldurchmesser [m] 
Beide sind abhängig von der mittleren Geschwindigkeit im Kanal vKi, dem hydrauli-
schen Durchmesser dh,Ki, der kinematischen Viskosität fl und damit auch von der dy-




In einem gekrümmten Kanal greifen mehrere Kräfte an den Partikeln an, die sich im 
Fluid befinden. Zunächst zu nennen sind hier die Zentrifugalkraft und der Strömungs-
widerstand, jedoch wirken zudem Gewichts-, Auftriebs- und Trägheitskräfte. Auch 
wirken Kräfte, die durch die Dean-Wirbel und den Magnus-Effekt (vgl. Kapi-
tel 4.3.1.2) induziert werden, auf die Partikel. Ist die Partikelanzahl pro Volumen groß, 
kommen vermehrt Stöße zwischen den Partikeln hinzu. 
Die Partikel ordnen sich auf Positionen des Kanalquerschnittes an, bei denen sich die 
Kräfte ausgleichen. Hierdurch können, je nach Kanalgeometrie und Krümmungen des 
Kanals sowie Fließgeschwindigkeit, viele verschiedene Anordnungsmuster erzielt 
werden. [Car 07; Car 09; Ook 06] 
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3 Bistabiles Mikroventil auf Silizium/Pyrexglas-Basis 
3.1 Einleitung 
Mikroventile finden vielfältigen Einsatz und müssen je nach Einsatzgebiet ganz spezi-
elle Anforderungen erfüllen. Das Projekt hatte zum Ziel ein 2/2-Wege-Mikroventil zu 
entwickeln, das eine bedarfsgerechte Variation des Durchflusses in einer implantierten 
Medikamentenpumpe und damit eine deutliche Verbesserung der medizinischen Be-
handlung von z. B. Schmerzpatienten ermöglicht. Durch seine Eigenschaften in Hin-
blick auf die Sterilisierbarkeit und Biokompatibilität kann das Ventil auch in anderen 
Bereichen der Medizin, in der Biologie oder in der Biotechnologie Anwendung finden. 
Das Hauptaugenmerk lag jedoch auf der Minimierung des Energieverbrauchs. 
Das Ventil wurde im Rahmen des Sonderforschungsbereichs 516 „Konstruktion und 
Fertigung aktiver Mikrosysteme“ im Teilprojekt T1 „Aufbau eines bistabilen Mikro-
ventils für medizinische Anwendungen“ in Zusammenarbeit mit dem Lehrstuhl für 
Mikromechanik, Mikrofluidik/Mikroaktorik der Universität des Saarlandes (Saarbrü-
cken, Deutschland) und der Firma Tricumed Medizintechnik GmbH (Kiel, Deutsch-
land) entwickelt. 
3.2 Theorie 
Die Rahmenbedingungen und Anforderungen an Mikroventile können je nach Ein-
satzgebiet stark variieren. Im ersten Unterkapitel werden deshalb zunächst die für die 
Entwicklung des hier beschriebenen Ventils zu Grunde liegenden Gegebenheiten dar-
gelegt. Darauffolgend wird die Bistabilität erläutert und der aktuelle Stand der For-
schung beschrieben. Abschließend werden kurz die hier benötigten theoretischen 
Grundlagen der Formgedächtnislegierungen erläutert. 
3.2.1 Anwendung, Rahmenbedingungen und Anforderungen 
Bei der Schmerztherapie kann Langzeitpatienten durch implantierbare 
Medikamentpumpen einiges an Lebensqualität zurückgegeben werden. Durch den 
kontinuierlichen Fluss von Schmerzmitteln kommt es – anders als beispielweise bei 
der Einnahme von Tabletten – nicht zu Schwankungen des Wirkstoffpegels. Dadurch 
wird meist auch eine erheblich geringere Medikamentenmenge benötigt. Ein Problem 
stellt jedoch die kurzfristige Änderung der bedarfsbedingten Dosierung dar. Um diesen 
Sachverhalt näher zu untersuchen, wird zunächst der Aufbau der Medikamentenpumpe 
betrachtet.  
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Die implantierbaren Medikamentenpumpen, für die das Ventil entworfen und herge-
stellt wurde, werden von der Firma Tricumed vertrieben. Der Aufbau der Pumpe er-
möglicht einen Betrieb ohne elektrische Energie. Hierzu wird ein Flüssiggas verwen-
det, das sich unter und neben dem mit Medikament gefüllten Faltenbalg in einem 
Aluminiumgehäuse befindet. Durch den Druck des Flüssiggases wird der Faltenbalg 
zusammengedrückt und das Medikament durch einen Filter und eine Drosselstrecke 
zum Auslass gedrückt. Von dort aus fließt das Medikament über einen Katheter zum 
Behandlungsort, wie z. B. zum Rückenmark bei Schmerzpatienten. Die Eigenschaften 
des Flüssiggases ermöglichen einen stets konstanten Druck auf das Medikament. Das 
Medikamentenreservoir kann durch ein Septum aufgefüllt werden, wodurch sich der 
Faltenbalg wieder entfaltet. Die Dosierung wird mit der Länge der Drosselstrecke und 
der Konzentration des Medikaments festgelegt. Die Drosselstrecke besteht aus einer 
aus Glas geätzten Spirale, die je nach ihrer Länge und dem Kanalquerschnitt durch 
ihren entsprechenden Fließwiderstand die Fließgeschwindigkeit festlegt. 
Um z. B. auf eine Änderung des Gesundheitszustandes reagieren oder um eine 
Tag-/Nachtdosis-Variation realisieren zu können, muss der Zugang zu einer zweiten 
Drosselstrecke geöffnet oder geschlossen werden können. Dies ist der Einsatzort des in 
dieser Arbeit entwickelten bistabilen Mikroventils. Das Ventil soll für die Montage 
innerhalb des Pumpengehäuses ausgelegt werden. Die Möglichkeit der Energieversor-
gung des Ventils ist nur sehr eingeschränkt, deswegen ist der Energieverbrauch auf ein 
Minimum zu reduzieren. Auf Grund des Einsatzgebietes erfolgen die Schaltvorgänge 
nur sehr selten, womit der Hauptenergieverbrauch durch das Halten der Schaltpositio-
nen entsteht und sich somit die Anforderung nach einem energielosen Halten der Posi-
tionen ergibt. 
Die grundsätzlichen Anforderungen an das Mikroventil können folgendermaßen zu-
sammengefasst werden: 
• Das Ventil muss zwischen zwei Schaltpositionen (offen/geschlossen) wech-
seln  2/2-Wege-Ventil. 
• Die jeweilige Position muss energielos gehalten werden. 
• Der Ventilkörper muss aus gegenüber dem Medikament inertem Material 
aufgebaut sein. 
• Die medizinische Verträglichkeit muss gewährleistet sein. 
• Die Bereiche, mit denen das Medikament in Berührung kommt, müssen 
sterilisierbar sein. 
• Der Schaltvorgang darf nicht ungewollt ausgelöst werden, z. B. durch das 
Bewegungsspektrum des Patienten oder durch alltägliche Umwelteinflüsse. 
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3.2.2 Definition Bistabilität 
Unter Bistabilität (lateinisch: bis - zweimal und stabilis - standhaft, dauerhaft) versteht 
man die Eigenschaft von Systemen, zwei Zustände einnehmen und diese ohne weitere 
Energiezufuhr halten zu können. Zum Wechseln zwischen den beiden Zuständen ist 
ein äußerer Impuls von einer minimalen Größe Emin nötig. In Abbildung 1 ist dieses 
Verhalten graphisch veranschaulicht. Bei  handelt es sich um die beiden stabilen 
Zustände und bei  um einen instabilen Zwischenzustand. 
Abbildung 1: Graphische Veranschaulichung der Bistabilität 
3.2.3 Stand der Forschung und Technik 
Durch ihr breites Einsatzfeld und den hohen Bedarf sind Ventile schon seit Jahrtau-
senden bekannt. Mikroventile sind seit Ende der achtziger Jahre des letzten Jahrhun-
derts in den Fokus gerückt. In den folgenden Unterkapiteln wird der aktuelle Stand der 
Forschung und Technik von Mikroventilen unter besonderer Berücksichtigung der 
Bistabilität betrachtet. 
3.2.3.1 Stand der Forschung 
Seit der ersten Veröffentlichung eines Mikroventils im Jahre 1979 wird an der Umset-
zung von unterschiedlichsten Mikroventilkonzepten geforscht [Oh 06; Ter 79]. Neben 
den gängigen Ausführungsformen, in denen das Ventil im Ruhezustand geöffnet 
(normally open) oder im Ruhezustand geschlossen (normally closed) ist, wurden auch 
verschiedene Ansätze zur Realisierung eines bistabilen Mikroventils veröffentlicht. 
Nachfolgend werden die für diese Arbeit interessanten Veröffentlichungen genannt 
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und kurz umrissen. Jedoch geht die eindeutige Bistabilität (d. h. das tatsächliche ener-
gielose Halten von beiden möglichen Positionen) in einigen Fällen nicht deutlich her-
vor.  
Goll et al. publizierten bereits 1995 ein Mikroventil mit einem bistabilen Polymer-
Diaphragma. Dieses Diaphragma ist gewölbt und kann durch Druckimpulse in die eine 
oder in die andere Richtung umgeklappt werden. Die Druckimpulse werden durch eine 
Widerstandsheizspirale erzeugt [Gol 96]. In der Publikation von Qui et al. 2001 
[Qiu 01] und in der Patentschrift US2006/0096637A1 [Maq 03] werden ähnliche bi-
stabile Aktorprinzipien vorgestellt, die ebenfalls auf einer umklappenden Membran 
beruhen. Böhm et al. veröffentlichten 2000 ein bistabiles Mikroventil mit einem elek-
tromagnetischen Aktor. Bei diesem Siliziumventil wird der Schaltvorgang durch einen 
elektromagnetischen Effekt ausgelöst, wobei der eine Zustand von einer Feder, der 
andere von einem Dauermagneten gehalten wird [Böh 00]. Ein Ventil mit diesem 
Prinzip wurde jedoch auch schon 1994 in einem Patent dargestellt [Wis 94]. Capanu et 
al. nutzen für ihr Prinzip ebenfalls einen elektromagnetischen Aktor, wobei beide Zu-
stände jeweils von einem Magneten arretiert werden [Cap 00]. 
In mehreren Patentschriften (z.B. US 6565526B2 [Sew 01]) wird ein bistabiles Mikro-
ventil beschrieben, in dem ein Formgedächtnis-Polymer eingesetzt wird. Ausgelegt 
wurde es für den Einsatz in einem Katheter. Für einen Schaltvorgang wird das Poly-
mer mit einem Laser bis über die Glasübergangstemperatur erhitzt und der Druck im 
Katheter, je nachdem ob das Ventil geöffnet oder geschlossen werden soll, gesenkt 
oder erhöht. Um die Stellung zu fixieren, muss das Polymer unter die Glasübergangs-
temperatur abkühlt werden. Dieses System ist zwar bistabil, jedoch wird zum Schalten 
eine Druckumkehr des Mediums benötigt, was in einigen Fällen nicht realisiert werden 
kann. 
In der Patentschrift DE10037251A1 [Kor 00] wird ein bistabiles Ventil beschrieben, 
dessen zwei Schaltzustände durch einen zentral sitzenden Dauermagneten fixiert wer-
den. Dieser schließt einen magnetischen Kreis über den Schaltköper, einen Polschuh 
und je nach Schaltzustand über den Ventilsitz auf der einen oder anderen Seite. Der 
Schaltvorgang wird durch ein elektromagnetisches Feld induziert. Ein makroskopi-
scher Aktor, der auf dem selben Prinzip beruht, wurde bereits 1972 in Großbritannien 
und 1973 in Deutschland patentiert [Lar 72; Lar 73]. Im United States Patent 
0161626A1 [Ott 05] und in der europäischen Patenschrift EP0177944A2 [Klo 85] 
wird ebenfalls ein elektromagnetisches bistabiles Ventil beschrieben, in dem die bei-
den Schaltzustände mit zwei Dauermagneten gehalten und durch eine Spule geschaltet 
werden. 
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Ein auf einem elektrostatischen Aktorprinzip beruhendes Silizium-Ventil wird in der 
Patentschrift US 6168395B1 [Que 97] beschrieben. Es besteht aus zwei über einen 
Kanal miteinander verbundenen Kavitäten, die mit einer Membran verschlossen sind. 
Am Boden der Kavitäten sowie in der Membran befinden sich Elektroden. Wird ein 
Paar dieser Elektroden angesteuert, bewegt sich die Membran durch die elektrostati-
sche Anziehung nach unten. Die andere Membran wird durch den entstehenden Über-
druck nach oben bewegt und verschließt dadurch den darüber befindlichen Ventilsitz. 
Um den Zustand zu halten, ist eine dauerhaft anliegende Spannung erforderlich. 
[Bal 11b] 
3.2.3.2 Stand der Technik 
Auf dem Markt sind Mikroventile mit verschiedenen Aktorprinzipien und für die un-
terschiedlichsten Anwendungsgebiete erhältlich. Am weitesten verbreitet sind elekt-
romagnetische Ventile. Hersteller sind zum Beispiel SMC, Lee Hydraulische 
Miniaturkomponeten GmbH., Parker Hannifin Corporation, Landefeld GmbH, SFS-
Fluid Systeme GmbH, Fluid Automation Systems SA und Metal Work Pneumatik. 
Vertreiber von elektrostatischen Ventilen ist z. B. das HSG-IMIT. Zu den bekannten 
Ventilen zählen auch die piezoelektrisch betriebenen. Hersteller ist unter anderem Bar-
tels Mikrotechnik. 
Unter der Bezeichnung bistabil wird beispielsweise von der Firma Norgen Webstore 
folgendes Ventil angeboten: "Ventil V60 Magnet bistabil/Luftfeder NC G1/8 (Artikel-
nummer: V60AA11D-CX13A)". Hierbei handelt es sich um ein elektropneumatisches 
2x 3/2-Wegeventil, welches jedoch nicht im oben beschriebenen Sinne bistabil ist, 
sondern über zwei Elektromagneten doppelt gesichert wird. Ähnliche Verwendungen 
des Begriffes bistabil im Sinne von "zweifach abgesichert", finden sich gerade im 
pneumatischen Anwendungsbereich häufig. Beispielsweise bietet die Firma Metal 
Works Pneumatic Ventile mit folgender Bezeichnung an: „Bistable 5/2, Elektropneu-
matisch“ und „Bistable 5/2, elektropneumatisch, mit externer Steuerluft“. Jedoch han-
delt es sich dabei ebenfalls nicht um bistabile Ventile im engeren Sinne der in Kapi-
tel 3.2.2 beschriebenen Wortbedeutung.  
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3.3 Konzept/Design/Arbeitsweise 
Im finalen Design ist das bistabile Mikroventil aus vier Ebenen aufgebaut, wie in Ab-
bildung 2 gezeigt.  
Abbildung 2: Schematische Darstellung des Aufbaus des bistabilen Mikroventils 
Der Bodenlayer ist aus Silizium hergestellt und beinhaltet den Ein- und Auslass sowie 
einen in Bezug zum Rahmen um den Abstand dVent zurückgesetzten Ventilsitz. In Ab-
bildung 3 (links) ist er schematisch im Schnitt und mit markierten Funktionselementen 
dargestellt. 
Abbildung 3: Schema des Bodenlayers (links) und des ersten Membranlayers (rechts) 
Über dem Bodenlayer befindet sich der erste Membranlayer (siehe Abbildung 3 
(rechts)), diese bilden zusammen den Ventilkörper. Die beiden Layer sind am Rahmen 
miteinander verbunden, wodurch eine Kammer entsteht. Als Material für den ersten 
Membranlayer wird im finalen Design Pyrexglas verwendet.  
Der Boss in der Mitte der Membran ist im zusammengebauten Zustand über dem zu-
rückgesetzten Ventilsitz des Bodenlayers zentriert. Im unbelasteten Zustand haben sie 
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also einen Abstand von dVent (siehe Abbildung 3). Wird Kraft auf den Boss in Rich-
tung des Bodenlayers ausgeübt, wird die Membran ausgelenkt und auf den Ventilsitz 
gedrückt. Dadurch wird der Einlass abgedeckt und das Ventil geschlossen. 
Der darüber befindliche Differentialaktor, bestehend aus einer Nickel-Titan-
Formgedächtnislegierung, ist der dritte Layer und wird mit Hilfe der im ersten 
Membranlayer integrierten Halterungen (siehe Abbildung 3 (rechts)) gelagert. Durch 
seinen Aufbau aus zwei identischen Aktoreinheiten, die durch einen Mittelsteg ver-
bunden sind, kann er zwei stabile Zustände einnehmen. Einer befindet sich neben und 
einer auf dem Boss des ersten Membranlayers. Dies ist in Abbildung 4 schematisch 
dargestellt.  
Abbildung 4: Schemazeichnung der Aktorpositionen [Bal 11b] 
Die vierte und letzte Ebene besteht aus dem zweiten Membranlayer, der als Deckel 
fungiert. Gegen ihn muss sich die FGL abstützen, um den ersten Membranlayer auf 
den Ventilsitz drücken und somit das Ventil schließen zu können. In dieser Stellung 
wird er durch Reib- bzw. Klemmkräfte in seiner Position fixiert. Dieser Layer besteht 
ebenfalls aus Pyrexglas. 
Die einzelnen Layer wurden in ihren Funktionen überprüft und in mehreren Schritten 
optimiert, die dazu verwendeten Versuchsmusterprüfstände sind in Kapitel 3.5 be-
schrieben. 
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3.4 Materialien und Prozesse 
Die Herstellung der Layer ist bedingt durch die verschiedenen Werkstoffe zum Teil 
sehr unterschiedlich. In den folgenden Unterkapiteln werden die verwendeten Ferti-
gungstechnologien erläutert. Die dazugehörigen Prozesspläne inklusive der prozessre-
levanten Parameter, die genauen Gerätespezifikationen sowie die Zusammensetzungen 
der Lösungen befinden sich im Anhang. Des Weiteren werden die benötigten Grund-
lagen zu Formgedächtniswerkstoffen kurz erläutert. 
3.4.1 Formgedächtniswerkstoffe 
Als Formgedächtniswerkstoffe werden Materialien bezeichnet, die bei bestimmten 
Auslösereizen (z. B. thermische oder magnetische Anregung) eine reversible und zu-
vor festlegbare Gestaltänderung zeigen. Der Formgedächtniseffekt (FG-Effekt) wurde 
erstmalig 1939 bei einer Gold-Kadmium-Legierung beobachtet. 1962 beschrieb W. J. 
Bühler den Effekt bei einer Nickel-Titan-Legierung (ca. 0,55 mol·mol-1 Ni, ca. 0,45 
mol·mol-1 Ti) und prägte den Begriff Nitinol (Nickel, Titan, Naval Ordnance Labora-
tory). Seitdem sind viele andere Legierungen und sogar Polymere mit Formgedächtnis 
auf den Markt gekommen. Die meisten dieser Materialen haben einen thermischen 
FG-Effekt, jedoch wird auch an magnetisch aktivierbaren Legierungen geforscht. In 
der Literatur werden bei Polymeren neben thermisch und magnetisch auch ein 
photonisch aktivierbares beschrieben. Darüber hinaus wurden auch bei Keramiken und 
biologischen Systemen Formgedächtniseigenschaften beobachtet. In Tabelle 1 sind 
einige Beispiele von Materialien mit Formgedächtnis zusammengefasst. [Bog 09; 
Koh 02; Nes 10] 
Tabelle 1: Beispiele für Materialien mit Formgedächtnis [Hor 04; Hu 07; Koh 02] 
Metalle Nickel-Titan-Basis-Legierungen: 
u. a.: NiTi, NiTiCu, NiTiPd, NiTiFe 
Kupfer-Basis-Legierungen: 
u. a.: CuZn, CuZnAl, CuAlNi, CuAlNiMn 
Eisen-Basis-Legierungen: 
u. a.: FePt, FeMnSi, FeNiC 
Polymere u. a.: PTFE (Polytetrafluorethylen), Norsorex 
Keramiken u. a.: ZrO2
Biologische Systeme u. a.: Bakteriophargen 
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In dieser Arbeit wird eine NiTi-Formgedächtnislegierung als Aktor verwendet. Diese 
Metalllegierung hat ein thermisches Formgedächtnis, deshalb wird dieser FG-Effekt 
im Folgenden ausführlicher erläutert.  
3.4.1.1 Thermischer FG-Effekt bei Nickel-Titan-Formgedächnislegierungen 
Der thermische FG-Effekt bei NiTi-Formgedächnislegierungen beruht auf einer rever-
siblen martensitischen Phasenumwandlung 1. Ordnung zwischen Hochtemperatur- 
(Austenit) und Niedrigtemperaturphase (Martensit). Beide Temperaturen befinden sich 
deutlich unterhalb der Schmelztemperatur.  
Durch die Hysterese der martensitischen Umwandlung sind vier Temperaturen zur 
Charakterisierung notwendig. Wie aus Abbildung 5 zu ersehen, sind es die Austenit-
Start- (AS) und die Austenit-Finish-Temperatur (AF), welche die Umwandlung von 
Martensit in Austenit kennzeichnen, und die Martensit-Start- (MS) und die Martensit-
Finish-Temperatur (MF), die für die Umwandlung von Austenit in Martensit aus-
schlaggebend sind. Es handelt sich um eine reversible Umwandlung, somit treten kei-
ne irreversiblen Prozesse, wie Diffusion, Versetzungsbildung oder Gleiten an Gitter-
ebenen auf. Nach einem vollständigen Umwandlungszyklus wird exakt die gleiche 
Gitterstruktur wieder hergestellt. 
Abbildung 5: Thermisch induzierte Phasenumwandlung 
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In einem bestimmten Temperaturbereich, der von der Legierungszusammensetzung 
abhängt und sich oberhalb der AF- und unter der Schmelztemperatur befindet, kann die 
Warmform der FGL festgelegt werden. Man spricht hier auch von einem Einprägen 
der Warmform. 
Durch diese Phasenumwandlung ist es dem FGL-Werkstoff möglich, zusätzlich zu den 
Formänderungsarten von konventionellen Strukturwerkstoffen, die aus elastischen, 
plastischen und thermischen Anteilen bestehen, noch drei weitere Arten zu zeigen. 
Hierbei handelt es sich um die Pseudoelastizität, den Einweg- (auch Pseudoplastizität 
genannt) und den Zweiweg-Effekt. Welche Formänderungsart gezeigt wird und wie 
diese abläuft ist abhängig von der Temperatur und kann in einem Spannungs-
Dehnungs-Temperatur-Diagramm veranschaulicht werden [Skr 98]. Als Beispiel ist 
der hier verwendete Einweg-Effekt in einem Spannungs-Dehnungs-Temperatur-
Diagramm dargestellt (siehe Abbildung 6). Im Folgenden werden die drei Formände-
rungsarten erläutert. Der Schwerpunkt wird auf den in dieser Arbeit verwendeten Ein-
weg-Effekt gelegt. Auf detaillierte Betrachtung der Hystereseeffekte und der unter-
schiedlichen Martensitvarianten wird unter Rücksichtnahme auf den Umfang verzich-
tet. Detailierte Untersuchungen hierzu finden sich unter anderem bei Uebel, Lu und 
Weng, Hornbogen et al., Plietsch und Otsuka. [Hor 06; Lu 97; Ots 99; Pli 94; Ueb 02] 
Abbildung 6: Spannung-Dehnungs-Temperatur-Diagramm des Einweg-Effekts 
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Einweg-Effekt und Pseudoplastizität 
Wird das Material auf Temperaturen unterhalb der MF-Temperatur abgekühlt, hat der 
Werkstoff eine sehr geringe Elastizitätsgrenze und wird bis zu einem bestimmten 
Dehnungsgrad (je nach Legierung bis zu 8 %) – dem pseudoplastischen Bereich – nur 
scheinbar plastisch verformt. Das weitere Dehnungsverhalten ist plastisch bis zum 
Bruch (siehe Abbildung 6). Findet die Dehnung im pseudoplastischen Bereich statt, 
bleibt nach Entlastung eine scheinbare Verformung zurück. Diese wird bei Erwärmung 
bis AF komplett zurückgebildet. Wird das Material im Anschluss wieder auf eine 
Temperatur unterhalb von MS abgekühlt, wird keine weitere Formveränderung sicht-
bar.  
Auf kristallographischer Ebene wird der Einweg-Effekt wie folgt erklärt. Wird das 
Material von AF auf MF abgekühlt, ändert sich, wie bereits erwähnt, die Kristallstruk-
tur von Austenit in Martensit. Eine Kompensation der dadurch entstehenden inneren 
Spannungen wird durch Bildung von Verformungszwillingen erreicht. Es findet dabei 
keine äußere Formänderung statt. Im pseudoplastischen Bereich (Temperaturen unter-
halb der MF-Temperatur) werden bei Dehnung die entstandenen Zwillingsstrukturen 
gegeneinander verschoben und somit entzwillingt. Alle kovalenten Atombindungen 
bleiben unverändert erhalten. Wird anschließend auf AF erwärmt, bildet sich wieder 
das anfängliche Austenit-Gitter und die Formänderung wird zurückgebildet. [Hor 06; 
Koh 02; Skr 98] 
Zweiweg-Effekt 
Beim Zweiweg-Effekt zeigt die FGL sowohl beim Erwärmungs- als auch beim Ab-
kühlvorgang eine Gestaltänderung und dies ohne beim Abkühlen angreifender externer 
Kräfte. Um diesen Effekt nutzen zu können, muss die FGL vorbehandelt werden. Ne-
ben dem bereits beschriebenen Einprägen der Warmform, wird zusätzlich eine 
Kaltform erzeugt; man spricht hier davon, dass sie trainiert werden muss. Auf kristal-
lographischer Ebene werden dabei gezielt innere Spannungsfelder eingebracht. Ist dies 
geschehen, kann der Effekt im Temperaturbereich MF < T < AF genutzt werden. Aller-
dings kann die FGL bei Nutzung dieses Effekts kaum Kräfte abgeben. [Hor 06; 
Koh 02; Skr 98] Eine genaue Beschreibung sowie eine ausführliche Erklärung des Ef-
fekts auf kristallographischer Ebene ist z. B. in einem Übersichtsartikel von Hornbo-
gen oder von Su et al. zu finden. [Hor 04; Su 07] 
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Pseudoelastizität 
Pseudoelastizität wird in der Literatur auch pseudoelastischer, superelastischer oder 
gummielastischer Effekt genannt. Sie findet in einem Temperaturbereich leicht ober-
halb von AF statt, und es ist keine Temperaturänderung erforderlich. In diesem Tempe-
raturbereich liegt das FG-Material im unbelasteten Zustand ausschließlich als Auste-
nit-Gitterstruktur vor. Wird die FGL nun mechanischen Spannungen ausgesetzt, findet 
nach einer rein elastischen Dehnung eine spannungsinduzierte Umwandlung ins 
Martensit-Gitter statt. In diesem Bereich kann das Material, ohne dass die Spannung 
weiter erhöht werden muss, weiter verformt werden. Ist das Gitter vollständig umge-
wandelt, schließt sich bei Erhöhung der Spannung ein elastischer Bereich an. Die 
Formänderung bildet sich unter erneuter Umwandlung ins Austenit-Gitter vollständig 
zurück, wenn das FG-Material wieder entlastet wird. 
Zweiwege-Verhalten 
Beim Zweiwege-Verhalten wird der Einweg-Effekt verwendet, jedoch das FGL-
Element mit einer Gegenkraft beaufschlagt, so dass es während des Abkühlens sofort 
wieder ausgelenkt wird. Dies kann beispielsweise mit einem Gewicht oder einer Feder 
erfolgen. 
3.4.2 Strukturierung von Silizium 
Zur Strukturierung von Silizium werden in dieser Arbeit sowohl nasschemische als 
auch trockene Ätzverfahren verwendet. Beide Verfahren haben jeweils Vor- und 
Nachteile sowohl für das fertige Bauteil – insbesondere für die Membranebenen – als 
auch beim Herstellungsprozess (siehe Kapitel 3.6.1). 
3.4.2.1 Trockener Silizium-Ätzprozess 
Zur Herstellung von runden Silizium-Membranen (Membrandicke 30 µm; vgl. Kapi-
tel 3.6.1) wird ein ICP-DRIE-Prozess (Inductive Coupled Plasma, Deep Reactive Ion 
Etching) eingesetzt. Bei diesem Verfahren wird ein hochenergetisches Plasma im In-
neren der Ätzkammer erzeugt. Durch ein zusätzlich angelegtes Feld wird eine Vor-
zugsrichtung beim Ätzvorgang bewirkt. Die Anisotropie der Ätzgeschwindigkeit wird 
durch alternierendes Einleiten von Ätzgas (SF6) und Passivierungsgas (C4F8) in die 
Kammer zusätzlich verstärkt. Durch die dadurch erzeugte Passivierungsschicht zwi-
schen den Ätzschritten wird ein Ätzen der Seitenwände fast vollständig verhindert. Die 
Passivierungsschicht wird zwar gleichmäßig auf dem gesamten Wafer erzeugt, aber 
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durch die Vorzugsrichtung des Ätzvorgangs am Ätzgrund schneller wieder entfernt. 
Die Seitenwände zeigen dadurch jedoch eine charakteristische Wellenstruktur. So 
können hohe Aspektverhältnisse hergestellt werden. Typisch für die in dieser Arbeit 
verwendetet Anlage (ICP Multiplex von STS) ist der innerhalb der Ätzkammer auftre-
tende Ätzgeschwindigkeitsgradient. In den Außenbereichen des Wafers wird schneller 
geätzt als in der Mitte. Mit Hilfe des Maskendesigns kann, da große Strukturen schnel-
ler geätzt werden als kleine, dieser Effekt etwas kompensiert werden. 
Da zum Teil sehr dünne Membranen (20 µm) erzeugt werden, muss verhindert wer-
den, dass bei einem ungewollten Durchätzen der Membranen die Bosse in die Ätz-
kammer fallen. Hierzu wird auf die Wafer-Rückseite Chrom (als Haftschicht, Dicke: 
10 nm) und darüber eine dicke Kupferschicht (Dicke: 1,9 µm) gesputtert. Diese beiden 
Schichten dienen als Stoppschicht und sind stabil genug um bei einem Durchätzen die 
Boss-Strukturen am Wafer zu halten. Als Maskierungsschicht für diesen Prozess wird 
der Dickschicht-Lack ma-P 1275 (Micro resist technology) auf die Oberseite aufge-
schleudert und photolithographisch strukturiert. Zur Ätzratenbestimmung wird der 
Prozess zu einem frühen Zeitpunkt unterbrochen und die Ätztiefe mit einem Tast-
schnittgerät vermessen. Mit der berechneten Ätzrate wird dann bis zur gewünschten 
Membrandicke weitergeätzt. Der Prozessplan befindet sich im Anhang (siehe Kapi-
tel 7.5.1). 
3.4.2.2 Nasschemischer Silizium-Ätzprozess 
Der Bodenlayer mit Ein- und Auslass sowie dem Ventilsitz wird in einem mehrstufi-
gen nasschemischen Ätzprozess aus Silizium hergestellt (vgl. Kapitel 3.6.2). Der Pro-
zessplan mit den detaillierten verwendeten Parametern ist im Anhang (Kapitel 7.5.2) 
dargestellt. 
Zur Herstellung wird ein Silizium-Wafer zunächst auf der Oberseite in einem chemi-
schen Gasphasenabscheidungs (CVD)-Prozess mit Siliziumdioxid beschichtet. Diese 
Seite wird danach mit dem Haftvermittler Hexamethyldisilazan (HMDS) aus der 
Dampfphase bekeimt, damit die nachfolgende Belackung mit ma-P 1215 (Micro resist 
technology) homogen stattfinden kann. Der Lack wird während einer thermischen Be-
handlung (Softbake) auf einer Heizplatte getrocknet, wobei durch Lösemitteldiffusion 
und -verdampfung der Lösemittelanteil im Photolack herabgesetzt wird. Im Anschluss 
wird er mit der Struktur des Ventilsitzes und des Rahmes belichtet und mit ma-D 531 
(Micro resist technology) entwickelt. Nach dem folgenden Hardbake und einer Sauer-
stoff-Plasmaaktivierung zur besseren Benetzbarkeit in einem Barrel-Reaktor (Surface 
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Technology System) wird das Oxid in verdünnter gepufferter Flusssäure (HF) geätzt 
(siehe Abbildung 7, Schritt 1).  
Nach einem Spülschritt unter Kontrolle des Leitwertes (bis 20 M) (Leitwertspül-
schritt) wird der Lack entfernt und Ober- und Unterseite mit Siliziumnitrid und danach 
mit Silizumoxid in CVD-Prozessen beschichtet. Auf diese Oxidschichten werden er-
neut nach einer HMDS-Bekeimung auf beiden Waferseiten ma-P 1215 Photolack-
schichten aufgeschleudert. Auf der Oberseite wird der Lack mit der Struktur des Rah-
mens und auf der Unterseite des Substrates mit den Ein- und Auslassöffnungen belich-
tet (siehe Abbildung 7, Schritt 2). 
Entwicklung, Hardbake, Plasmaaktivierung und Strukturierung des Siliziumdioxids 
erfolgen wie bereits beschrieben. Nach der Entfernung des Photolackes wird die 
Siliziumnitridschicht, mit dem strukturierten Oxid als Maskierung, in 180 °C heißer 
Phosphorsäure (H3PO4) strukturiert. Mit einem Hydrophobizitätstest wird geprüft, ob 
die Siliziumoberfläche in den Strukturen freiliegt oder ob sich noch ein Rest 
Siliziumnitrid darauf befindet, welcher durch einen erneuten Ätzschritt vollständig 
entfernt werden muss. Nach einem Leitwertspülschritt wird in einem speziellen Halter 
nur die Unterseite des Wafers in verdünnter Kalilauge (KOH) bis auf eine bestimmte 
Tiefe geätzt (siehe Abbildung 7, Schritt 3).  
Hierzu wird der Ätzprozess unterbrochen, um die Ätzrate zu bestimmen. Die Tiefen-
messung erfolgt mit einem Tastschnittgerät. Ist die richtige Tiefe erreicht, wird der 
Wafer beidseitig in verdünnter KOH weitergeätzt, um den Ventilsitz zu formen (siehe 
Abbildung 7, Schritt 4).  
Abbildung 7: Überblick über den Herstellungsprozess des Bodenlayers 
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In verdünnter und gepufferter HF wird nun das Siliziumdioxid auf dem Ventilsitz ent-
fernt und der Wafer nach entsprechenden Spülschritten so lange in KOH geätzt, bis 
Ein- und Auslassstrukturen durchgängig sind (siehe Abbildung 7, Schritt 5). 
In diesem letzten Ätzschritt wird die Zurücksetzung des Ventilsitzes dVent und damit 
der Hub des Ventils bestimmt. Nachfolgend werden in konzentrierter Flusssäure die 
verbliebenen Siliziumnitrid- und Siliziumdioxid-Maskierungen entfernt und abschlie-
ßend jedes Bauteil vermessen (siehe Abbildung 7, Schritt 6). 
3.4.3 Strukturierung von Pyrexglas 
Erster und zweiter Membranlayer werden aus Pyrexglas hergestellt. Der detaillierte 
Prozessplan befindet sich im Anhang (siehe Kapitel 7.5.3). Der Herstellungsprozess 
des zweiten ist eine einfache Version des ersten Membranlayers und wird deshalb 
nicht gesondert beschrieben. 
Zur Herstellung des ersten Membranlayers wird das Substrat (Pyrexglas) in zwei 
Schritten (für den zweiten Membranlayer (Deckel) in einem Schritt, da ausschließlich 
eine Membran erzeugt werden muss) nasschemisch im Ätzbad einseitig strukturiert. 
Hierbei werden im ersten Schritt die FGL-Halteelemente und im zweiten Schritt die 
Boss-Membran erzeugt. In Abbildung 8 sind die charakteristischsten Zwischenschritte 
schematisch dargestellt. 
Abbildung 8: Überblick über den Pyrexglas-Strukturierungsprozess 
Die Vorbereitung des Substrats beinhaltet eine nasschemische Reinigung mit 
Peroxomonoschwefelsäure (Carosche Säure), anschließende Spülung mit DI-Wasser, 
Trocknung sowie ein Dehydrieren des Substrats auf einer Heizplatte zur Desorption 
von auf der Oberfläche anhaftenden Wassermolekülen. Durch die Verwendung von 
Dreipunktstiftauflagen wird eine Hohllegung und somit eine gleichzeitige Dehydrie-
rung beider Seiten gewährleistet sowie eine erneute Verschmutzung der Unterseite 
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verhindert. Es wird zunächst eine beidseitige Metallisierung aus einer Chrom-
Haftschicht sowie einer Gold-Maskierschicht mittels eines physikalischen Gasphasen-
abscheidungs (PVD)-Verfahrens aufgebracht.  
Zur Vermeidung einer erneuten Resorption von Wassermolekülen sollte die folgende 
Belackung des Substrats möglichst zeitnah nach der Abkühlung auf Raumtemperatur 
erfolgen, andernfalls wird ein erneutes Dehydrieren erforderlich. Es werden beide Sei-
ten des Substrats mit dem auf DNQ-Novolak basierenden Photolack AZ 9260 
(MicroChemicals) in einer Lackschleuder mit rotierender Abdeckung (Suess) belackt. 
Es folgt ein Nivellieren der Lackschicht unter einer Glasabdeckung, um die Homoge-
nität der Schichtdicke zu erhöhen. Die Glasabdeckung erhält hierbei die entstehende 
Lösungsmittelatmosphäre und verhindert eine Hautbildung an der Lackoberfläche. Mit 
dem Softbake erfolgt die Lacktrockung auf einer Heizplatte. Die Verwendung der 
Dreipunktstiftauflagen, die auf Grund des beidseitigen Prozessierens zwingend not-
wendig sind, führt zu einer Temperaturdifferenz zwischen Hotplate und Substrat. Dies 
wird durch eine Erhöhung der Softbake-Temperatur um 20 % sowie eine angepasste 
Softbake-Zeit ganzheitlich kompensiert. Vor dem Belacken der zweiten Substratseite 
wird der Substratrand entlackt. Die Rehydrierung der Lackschichten zwischen 
Softbake und Belichtung erfolgt bei einer relativen Luftfeuchte von 45 % ± 5 % 
(Raumtemperatur: 21,0 °C ± 0,5 °C). Hierdurch ist gewährleistet, dass der Photolack 
die für die Photoreaktion erforderlichen Wassermoleküle aus der Luft aufnehmen kann 
und eine homogene Entwicklungsrate erreicht wird. Da der Prozess der Rehydrierung 
ein Diffusionsprozess ist, wird die Dauer des Prozesses in Abhängigkeit der Lack-
schichtdicke angepasst. 
Es folgt die Belichtung der Substratoberseite, um die Struktur der FGL-Halteelemente 
in den Photolack zu übertragen. Entwickelt wird der Photolack in einer angepassten 
Verdünnung des AZ 400K (MicroChemicals). Die Substratrückseite bleibt vollständig 
mit Photolack bedeckt (siehe Abbildung 8, Schritt 1). 
Zur Verbesserung der Benetzbarkeit des Substrats im folgenden nasschemischen Ätz-
prozess wird eine Hydrophilisierung der Oberfläche durch eine Sauerstoff-
Plasmaaktivierung in einem Barrel-Reaktor vorgenommen. Anschließend werden die 
Gold-Maskierschicht und die Chrom-Haftschicht geätzt. Zu diesem Zeitpunkt ist das 
Substrat vollständig maskiert für den folgenden Pyrexglas-Ätzprozess. 
Die Strukturübertragung in das Substrat erfolgt nasschemisch in einer flusssäurehalti-
gen Glas-Ätzlösung. Die Ätzrate wird im Prozess ermittelt und die Ätzdauer entspre-
chend der Zieltiefe angepasst. Durch eine Spülung mit DI-Wasser und anschließender 
Leitwertspülung wird der Ätzprozess gestoppt und das Substrat von Rückständen des 
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Ätzmediums befreit. Nach dem Strukturieren werden die Photolackmaske mit Löse-
mitteln sowie die Metallisierungen nasschemisch in geeigneten Ätzmedien entfernt 
(siehe Abbildung 8, Schritt 2). 
Für den zweiten Schritt zur Erzeugung der Bossmembranstrukturen wird erneut die 
vollständige Maskierung (s. o.), bestehend aus der beidseitigen Metallisierung mittels 
PVD-Prozess, Belackung mit AZ 9260 und Strukturierung der Lackmaske auf der 
Substratoberseite, prozessiert. Für die Strukturierung der Boss-Membran wird die ent-
sprechende Struktur in den Metallschichten erzeugt und in das Substrat in der o. g. 
Prozessfolge übertragen (siehe Abbildung 8, Schritt 3). Der Ätzprozess wird beim Er-
reichen der Zieltiefe durch Spülung mit DI-Wasser und anschließender Leitwertspü-
lung gestoppt. Abschließend werden die Photolackmaske und die Metallisierung des 
Substrats entfernt (Abbildung 8, Schritt 4). Prozessbegleitend werden die Schritte zur 
Strukturübertragung jeweils lichtmikroskopisch kontrolliert. 
3.4.4 Strukturierung von Nickel-Titan-Formgedächtnislegierung 
Als Ausgangsmaterial wird eine 50 µm dicke Nickel-Titan-Folie mit einem Nickelan-
teil von 0,495 mol·mol-1 (Memry GmbH) verwendet. Unter anderem ist eine Struktu-
rierung im Mikrometermaßstab sowohl nasschemisch als auch mit einem Laser-
schneidprozess möglich. Der Laserschneidprozess wird in dieser Arbeit vorgezogen, 
da die Verwendung die Erzeugung steilerer Flankenwinkel und schmalere minimale 
Grabenstrukturen im Vergleich zum nasschemischen Ätzprozess ermöglicht. Eine ge-
naue Auseinandersetzung und Bewertung beider Strukturierungsverfahren ist in der 
Dissertation von Hoxhold zu finden. [Hox 11] 
Während der Laserstrukturierung wird die FGL-Folie mit einem Vakuumhalter in der 
Fokusebene fixiert und das Verschmelzen von Folie und Halter durch ein Glasfaser-
vlies als Zwischenlage verhindert. Ein zusätzlicher Vorteil des Vlieses ist, dass der 
Unterdruck gleichmäßig verteilt und so einer Verwölbung der Folie vorgebeugt wird. 
Zur Formgebung wurde ein gütegeschalteter ND:YAG-Laser mit einer Wellenlänge 
von 1064 nm, bei einer mittleren Ausgangsleistung von 4 W, einer Pulsfrequenz von 
2 kHz und einer Schneidgeschwindigkeit von 1 mm·s-1 verwendet. 
Während der Strukturierung kommt es innerhalb der Wärmeeinflusszone zu einem 
Bereich, in dem der FG-Effekt gestört ist, da während des Prozesses Temperaturen 
oberhalb der Einprägetemperatur auftreten. Diese Bereiche werden zusammen mit den 
Schmelz- und Schlackeresten in der Schnittfuge und dem Grat nasschemisch in Titan-
Ätzlösung mit Ultraschallunterstützung entfernt. 
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3.4.5 Aufbau- und Verbindungstechnik 
In diesem Kapitel werden die zum Aufbau des Ventils benötigten Verbindungs-
techniken beschrieben und die verwendeten Prozessparameter erläutert. 
3.4.5.1 Anodisches Bonden des Boden- mit dem ersten Membranlayer 
Beim anodischen Bonden können Glas und Silizium ohne Hilfsstoffe hermetisch mit-
einander verbunden werden. Dies ermöglicht eine medizinisch verträgliche und bio-
kompatible Verbindung, da keine Klebstoffe oder ähnliche Fügemittel verwendet wer-
den müssen. Hierzu werden bei erhöhter Temperatur (über 300 °C) durch das Anlegen 
hoher Gleichspannungen die im Glas enthaltenen positiv geladenen Ionen (hauptsäch-
lich Natrium aber je nach Glassorte z. B. auch Kalium) zur Kathode und damit von der 
Silizium-Glas-Grenzfläche in Richtung der Außenseite des Glases bewegt. Dadurch 
entsteht eine negative Ladung des Glases an der Grenzfläche zum Silizium. Der 
Siliziumwafer ist durch die angelegte Gleichspannung stark positiv geladen, was zu 
einer Anziehung der Oberflächen führt. Haben sich die Oberflächen nah genug ange-
nähert, reagiert das Silizium des Siliziumwafers mit dem Sauerstoff des Glaswafers 
und es entsteht eine kovalente Bindung. [Sch 09] 
Dieses Verfahren wird verwendet, um den aus Silizium hergestellten Bodenlayer und 
den aus Pyrexglas bestehenden ersten Membranlayer miteinander zu verbinden (vgl. 
Kapitel 7.5.4). Hierzu müssen die Wafer zunächst vorbereitet werden, denn Ver-
schmutzungen und Fremdstoffe auf der Bondfläche können zu Fehlstellen führen oder 
die Bondung komplett verhindern. Hierzu werden beide Wafer mit Peroxomono-
schwefelsäure gereinigt und anschließend mit DI-Wasser gespült. Auf dem 
Siliziumwafer entsteht an der Raumluft und insbesondere auch durch die oxidierende 
Wirkung der Peroxomonoschwefelsäure eine dünne Oxidschicht, die das Bonden ver-
hindern kann. Diese wird durch einen kurzen Flusssäure Ätzschritt entfernt. Anschlie-
ßend erfolgt ein Leitwertspülschritt mit DI-Wasser. Die Wafer werden zueinander in 
einem Mask Aligner ausgerichtet. Sie sind dabei durch spezielle Abstandshalter von-
einander getrennt. Kurz vor dem Bondschritt werden die Abstandshalter entfernt und 
die Wafer auf die Bondtemperatur von 350 °C aufgeheizt. Zur Vermeidung von Fehl-
stellen wird die runde Flächenelektrode (Ø = 40 mm) durch einen zusätzlichen 300 µm 
dicken Pyrexglas-Wafer vom zu bondenden Glaswafer getrennt. Der Anpressdruck der 
Elektrode wird auf 750 mbar eingestellt. Der eigentliche Bondprozess wird 2 h bei 
einer Bondspannung von 420 V durchgeführt. 
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3.4.5.2 Einsetzen des FGL-Aktors und Verschließen des Deckels 
Zum Einbau des FGL-Aktors wird ein spezieller Aufbau benötigt. Der Aktor wird ein-
gespannt und einseitig elektrisch kontaktiert. Im Anschluss wird der Aktor mit Hilfe 
einer Mikrometerschraube entsprechend seines späteren Stellweges ausgelenkt. Um 
den FGL-Aktor nun auf die Halterungen, die in der ersten Membranebene integriert 
sind, aufsetzen zu können, muss der Mittelbalken der FGL jedoch noch in die "Ven-
til offen"-Position verschoben werden. In dieser Position kommt der Mittelbalken ne-
ben dem Boss zum Liegen und die Ausrichtung sowie das Fügen wird nicht behindert. 
Hierzu wird das entsprechende FGL-Aktorelement über eine elektrische Kontaktierung 
bis zum Schaltpunkt erwärmt. Die anodisch mit dem Bodenlayer verbondete erste 
Membranebene wird nun unter der FGL positioniert und langsam nach oben gefahren. 
Durch Mikrometerschrauben werden die Halteelemente unter den Aussparungen im 
Aktor positioniert. Sitzt der Aktor korrekt in den Halteelementen wird der Deckel auf-
gesetzt. Dieser wird zunächst an den entsprechenden Stellen des Rahmens mit einem 
Sekundenklebstoff (Pattex PSV1C Sekundenklebstoff Glas) bestrichen und manuell 
fixiert. Der Klebstoff wurde an Hand seiner physikalischen und thermischen Eigen-
schaften ausgewählt, da an ihn keine speziellen Anforderungen bezüglich Biokompati-
bilität und medizinischer Verträglichkeit gestellt sind. Dies liegt darin begründet, dass 
das Ventil in die Pumpe eingebaut wird und so der Klebstoff nicht in Kontakt mit 
Körpergewebe kommt. Auch das Medikament kommt nicht in Berührung mit diesem 
Klebstoff, da die Kammer zwischen erster Membranebene und Bodenlayer das einzige 
fluidführende Element des Ventils ist. 
3.4.5.3 Silizium-Direktbonden 
Silizium-Direktbonden kann auf unterschiedliche Weisen durchgeführt werden. Es 
wird zwischen hydrophobem Direktbonden ohne Oberflächenadsorbate und dem in 
dieser Arbeit verwendeten hydrophilen Direktbonden unterschieden. Im Rahmen der 
Materialauswahl für die Membranlayer wurde auch Silizium in Betracht gezogen. Der 
Silizium-Direktbond wurde deshalb zur Verbindung eines Silizium-Membranlayers 
mit dem aus Silizium bestehenden Bodenlayer in Betracht gezogen. Der Prozessplan 
befindet sich im Anhang (siehe Kapitel 7.5.5). 
Die zu verbondenden Wafer liegen vor dem Bondprozess ohne Maskierschichten o. ä. 
und gereinigt vor. Eine eventuell an der Raumluft entstandene undefinierte natürliche 
Siliziumdioxidschicht wird durch einen kurzen Ätzschritt in gepufferter Flusssäure 
entfernt. Darauf folgt die Aktivierung der Oberflächen in Caroscher Säure für 10 Mi-
nuten. Dieser Schritt reinigt die Wafer zum einen von organischen Verunreinigungen 
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und erzeugt zum anderen eine für den Bondprozess benötigte definierte Oxidschicht. 
Anschließend werden die Wafer mit DI-Wasser abgespült und in einem Spülschritt 
unter Leitwertkontrolle (bis 20 M) von Säureresten gereinigt. Des Weiteren lagern 
sich Wassermoleküle an die Oxidschicht an, was für den folgenden Bondschritt essen-
tiell ist. Der Wafer wird nachfolgend trockengeschleudert jedoch, um die angelagerten 
Wassermoleküle nicht zu entfernen, nicht thermisch dehydriert. Die Wafer sind wäh-
rend des Ausrichtens in einem Mask Aligner (EVG) voneinander getrennt zu halten. 
Beim Keilfehlerausgleich werden die Wafer durch Fahnen voneinander separiert. Sind 
die Wafer ausgerichtet werden sie über eine zentrisch aufgebrachte Kraft in Kontakt 
gebracht, so dass sich die Bondlinie gleichmäßig von innen nach außen bewegen kann. 
Dies verhindert Lufteinschlüsse durch kollidierende Bondlinien. 
Die Wafer sind nun bereits miteinander verbunden. Um den Bond zu verstärken wer-
den die pregebondeten Wafer in einem Temperofen (Linn High Therm) noch einmal 
für 30 min bei 1000 °C ausgeheizt. Das Bondergebnis wird zum Abschluss an einem 
Infrarotprüfstand auf Fehlstellen kontrolliert. 
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3.5 Versuchsmusterprüfstände 
Sowohl die einzelnen Ventilebenen und Kombinationen von Layern als auch die Pro-
totypen werden in verschiedenen Messständen untersucht, charakterisiert und mit Hilfe 
der Ergebnisse optimiert. In den folgenden Unterkapiteln werden die hierzu verwende-
ten Prüfstände und Versuchsdurchführungen beschrieben. 
3.5.1 Versuchsaufbau zur Membrancharakterisierung 
Der Versuchsaufbau ist auf einer automatisierten dreiachsigen Positioniereinheit auf-
gebaut (siehe Abbildung 9, links). Auf dem XY-Positioniertisch ist ein Kraftsensor mit 
einer runden Messspitze installiert. Zwischen zwei Aluminiumplatten, die an dem in 
Z-Richtung verfahrbaren Schrittmotor montiert sind, wird die zu prüfende Membran 
eingespannt. Um eine Beschädigung der Proben während des Einspannens zwischen 
den Platten zu verhindern, sind an beiden Platten O-Ringe als Abstandshalter zwischen 
Membran und Platten vorgesehen (siehe Abbildung 9, rechts). Durch eine Durch-
gangsbohrung in der unteren Platte kann die Kraftsensor-Messspitze zum Boss der 
Membran gefahren werden. 
Abbildung 9: Messaufbau zur Membrancharakterisierung 
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Die Auslenkung der Membran kann durch die Öffnung in der oberen Platte mit einem 
Triangulationsmessgerät (LK-G10, Keyence) gemessen werden. Das Triangulations-
messgerät misst unter einem Winkel von 90°, weshalb die Öffnung aus Platzgründen 
konisch ausgeführt ist. Der Kraftsensor und das Triangulationsmessgerät sind jeweils 
mit einem digitalen Multimeter (34401 A Multimeter, Hewlett Packard) verbunden. 
Der Messwert des Kraftsensors wird dabei von einem Messverstärker (Dewe-30-4, 
Dewetron) verstärkt.  
Um die Auslenkung detektieren zu können, muss das Triangulationsmessgerät genau 
auf das biegesteife Zentrum in der Mitte der Membran ausrichtet werden. Hierzu wird 
die Membran zunächst mit der Messspitze (durch Verfahren in Z-Richtung) ausge-
lenkt, damit die Mitte der Membran leicht zu erkennen ist und markiert werden kann. 
Die Verwendung einer hellen Farbe erleichtert das Ausrichten des Laserpunktes des 
Triangulationsmessgerätes.  
Der Kraftsensor wird vor jeder Messreihe kalibriert. Dazu wird er mit drei verschiede-
nen Gewichten, deren Masse vorher durch Wiegen bestimmt wird, belastet und der 
Messwert aufgenommen. Nun kann mit den aus den bekannten Gewichten resultieren-
den Gewichtskräften und den aufgenommenen Messwerten der Umrechnungsfaktor 
bestimmt werden. Mit diesem werden im Folgenden die vom Multimeter ausgegebe-
nen Spannungswerte in die entsprechenden Kräfte umgerechnet. 
Vor den Messungen wird ein Abgleich der Nullpunkte der Multimeter durchgeführt. 
Ist dieser erfolgt, werden die beiden Platten mitsamt der eingespannten Probe und dem 
auf der oberen Platte befestigtem Triangulationsmessgerät mittels des in Z-Richtung 
verfahrbaren Schrittmotors in Richtung des Kraftsensors verfahren. Mit der Motor-
steuerung und dem Kraftsensor kann dabei die Kraft geregelt und die entsprechende 
Auslenkung für jede Kraft berechnet werden. 
3.5.2 Versuchsaufbau zur Bestimmung der Leckagerate in Anhängigkeit von der 
Kraft 
Mit dem hier beschriebenen Versuchsaufbau (siehe Abbildung 10) kann die Druckdif-
ferenz in Abhängigkeit von der Kraft, mit der das Ventil geschlossen wird, gemessen 
werden. Darüber kann bestimmt werden, wie die Leckage sich bei entsprechendem 
Druck und entsprechender Kraft verhält. Die Versuche werden mit DI-Wasser durch-
geführt, da es sehr ähnliche fluidische Eigenschaften wie das zu dosierende Medika-
ment besitzt, jedoch unbedenklich zu handhaben und preisgünstig ist. Zusätzlich sind 
keine Ablagerungen in den Kanälen oder alterungsbedingte Veränderungen des Fluids 
und damit Verfälschungen der Ergebnisse zu befürchten. 
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Zur Messung wird der Bodenlayer mit dem ersten Membranlayer anodisch verbondet 
und die Kraft nicht über den FGL-Aktor sondern über eine Messspitze aufgebracht. 
Die Kraft wird mit einem Schrittmotor erzeugt. 
Als Druckreservoir wird das Druckluft-Hausnetz verwendet. Dieses ist jedoch Druck-
schwankungen unterworfen und zudem ist der anliegende Druck höher als der gefor-
derte. Aus diesem Grund werden dem Versuchsaufbau ein Druckminderer und ein 
Druckregler mit Sekundärentlüftung vorgeschaltet. Um den Übergang von der Druck-
luft auf das flüssige Arbeitsmedium zu realisieren, wird in einem Druckbehälter das 
Arbeitsmedium mit der gedrosselten Druckluft beaufschlagt. Der Druckbehälter ist 
zusätzlich mit einem analogen Manometer versehen, um eine permanente Kontrolle 
des Drucks zu ermöglichen und somit eine Überlastung der Bauteile zu verhindern. 
Abbildung 10: Kraft- / Leckage-Messaufbau  
Der hydraulische Teil des Messaufbaus besteht aus zwei digitalen Manometern zur 
Messung des Eingangs- und Ausgangsdruckes, der Halterung für die Ventilkörper so-
wie einer Drosselstrecke, die den späteren Einbauzustand des Ventils simuliert. 
In der unteren Platte des Probenhalters befindet sich eine Öffnung, durch die die Mess-
spitze des Kraftsensors eine Kraft auf den Boss der Membran aufbringen und das Ven-
til so verschließen kann. Der halbkugelförmige Kopf der Messspitze gewährleistet die 
punktuelle Krafteinleitung auf den Boss. Um die Spitze zum Boss der Membran aus-
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richten zu können, ist der Kraftsensor auf einem XY-Positioniertisch montiert. Die 
Ventilkörperhalterung mit den digitalen Manometern ist in Z-Richtung verfahrbar. 
Durch diese Bewegungsmöglichkeit kann die Größe der mit dem Kraftsensor aufge-
brachten Verschlusskraft in Abhängigkeit zur Membranauslenkung geändert werden. 
Die Motoren der Verfahreinheiten sind mit einer Schrittmotorsteuerung verbunden und 
diese über eine GPIB-Schnittstelle mit einem Messrechner. Ebenfalls sind die digitalen 
Manometer direkt und der Kraftsensor über einen Messsignalverstärker (Dewe-30-4, 
Dewetron) und ein digitales Multimeter mit dem Messrechner verbunden. Ein speziell 
programmiertes Computerprogramm führt die ausgewählten Operationen vollautoma-
tisch aus. 
Nach dem Einlegen und Fixieren des Ventilkörpers muss zunächst mit Hilfe des 
Druckminderers der entsprechende Druck eingestellt werden. Das analoge Manometer 
wird hierbei nur zur Grobeinstellung verwendet. Die Feineinstellung wird mit dem 
eingangsseitigen digitalen Manometer vorgenommen. 
Anschließend wird von dem bereits erwähnten Steuerungs- und Messprogramm der 
Kontaktpunkt der Messspitze mit dem Boss der Membran bestimmt. Hierzu fährt der 
in Z-Richtung angebrachte Motor die Ventilkörperhalterung schrittweise in Richtung 
Messspitze. Eine Berührung wird über einen Sprung in der Kraftmessung detektiert. 
Danach fährt das Programm die Ventilkörperhalterung bis zum letzten Punkt bei dem 
keine Kraft gemessen wurde zurück. 
Nun kann die eigentliche Messung beginnen. Das Programm fährt dabei, nach Eingabe 
verschiedener Parameter, den Ventilkörper schrittweise (in einer einstellbaren Schritt-
weite) in Richtung des Kraftsensors, wodurch die Verschlusskraft erhöht wird. Der 
Eingangs- und der Ausgangsdruck, sowie die Kraft und der Verfahrweg werden in 
ebenfalls einstellbaren Zeitabständen gemessen und im Anschluss wahlweise als EX-
CEL®- oder Textdatei gespeichert. 
Durch leichte Modifikation des Aufbaus kann auch die Druckdifferenz am vollständi-
gen Mikroventil bestimmt werden. Hierzu ist allerdings der elektrische Anschluss der 
FGLs sowie die elektrische Isolierung gegenüber des aus Aluminium bestehenden 
Probenhalters vorzusehen. Der Kraftsensor sowie der Z-Achsen- Positioniertisch wer-
den für diese Versuche nicht benötigt. In diesem Fall werden nur die Druckdifferenzen 
über der Zeit aufgenommen. 
https://doi.org/10.24355/dbbs.084-201901241300-0
Bistabiles Mikroventil auf Silizium/Pyrexglas-Basis 
31
3.5.3 Versuchsaufbau zur Charakterisierung der Formgedächtnisaktoren 
Die Charakterisierung der unterschiedlichen Aktordesigns wird an drei verschiedenen 
Versuchsaufbauten durchgeführt.  
Wie bereits in Kapitel 3.3 beschrieben, besteht der Aktor aus zwei identischen, gegen-
einander wirkenden Untereinheiten, die durch einen Mittelsteg verbunden sind. Zur 
Optimierung der aktiven Bereiche des Differentialaktordesigns wurden zunächst nur 
diese aktiven Untereinheiten des Aktors untersucht. Auf diese Weise können material-
sparend unterschiedliche Designs getestet werden. Hierzu werden die FGL-Aktor-
Stücke in den Halteklammern eingespannt und anschließend mit einer Mikrometer-
schaube entsprechend gelängt (siehe Abbildung 11). Die FGL kann elektrisch beheizt 
und gleichzeitig die Kraft mit dem im Aufbau integrierten Kraftsensor gemessen wer-
den. Durch ein schrittweises Rückstellen der Dehnung mit der Mikrometerschraube ist 
ebenfalls die Kraft in Abhängigkeit der Dehnung messbar. 
Abbildung 11: Messaufbau zur Optimierung der aktiven Bereiche des FGL-Aktors  
Es ist zu beachten, dass die gemessenen Kraftwerte zwar untereinander vergleichbar 
sind, aber nicht denen des Aktors als Gesamteinheit entsprechen, da ein Teil der Kraft 
zur Auslenkung der gegengeschalteten Untereinheiten aufgebracht werden muss. 
Zur Messung der tatsächlichen Kraft eines Aktordesigns wurde ein weiterer Versuchs-
stand entwickelt und aufgebaut. In diesem greift eine Messspitze, die an einem Kraft-
sensor montiert ist, direkt am Mittelsteg des Aktors an. In Abbildung 12 ist der Aufbau 
zu sehen. Die Messspitze wird, je nachdem bei welcher der beiden Untereinheiten die 
Kraft gemessen werden soll, entweder vor oder hinter dem Mittelsteg positioniert. 
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Abbildung 12: Messaufbau zur Kraftmessung 
Mit Hilfe der Mikrometerschraube wird die Messspitze an die FGL herangefahren. Der 
Berührpunkt wird sowohl optisch als auch über den Kraftsensor bestimmt. 
Der dritte Aufbau (siehe Abbildung 13) dient zur Messung des tatsächlichen Stellwe-
ges. Während des Schaltvorgangs werden mit dem senkrecht über dem Aktor montier-
ten digitalen Mikroskop Photos aufgenommen. Der Stellweg kann dann mittels der auf 
der Halterung angebrachten Markierungen an Hand der Photos vermessen werden. Für 
diese Messungen sind die Aktoren auf mit den Halteelementen strukturierten 
Siliziumproben fixiert. 
Abbildung 13: Messaufbau zur Bestimmung des möglichen Stellweges  
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3.6 Charakterisierung und Optimierung 
Die einzelnen Ebenen werden zunächst getrennt von einander charakterisiert und op-
timiert. Dies ist in den folgenden Unterkapiteln dargestellt.  
3.6.1 Optimierung der Membranebenen 
Zur Membranherstellung bietet sich eine breite Palette an Materialien und Designfor-
men an. In diesem Kapitel wird die getroffene Material- und Design-Wahl erläutert. 
An das Material für die Membranebenen, speziell für die erste Membranebene, die in 
Kontakt mit dem Medikament kommt, werden folgende Anforderungen gestellt: 
• Alterungsbeständigkeit (vorgesehene Einsatzzeit im Körper von ca. 20 Jahren) 
• nicht elektrisch leitend  
• medizinische Verträglichkeit 
• Sterilisierbarkeit 
• chemische Beständigkeit gegenüber dem Medikament 
• Druckbeständigkeit als Membran 
• für Hub ausreichende Elastizität 
• Verbindung mit Bodenlayer medizinisch verträglich 
• Druckbeständigkeit und hermetische Dichtigkeit der Verbindung mit dem 
Bodenlayer 
• mikrotechnische Prozessierbarkeit 
• kostengünstig 
Nach einer umfassenden Recherche kristallisierten sich Pyrexglas und Silizium als 
mögliche Materialien heraus. Zum Beispiel mussten die polymeren Werkstoffe, die 
bezüglich Preis und Prozessierbarkeit zunächst sehr attraktiv erschienen, unter ande-
rem wegen zu schlechter oder fehlender Daten zu Alterungsbeständigkeit verworfen 
werden. Zudem sind in vielen Fällen die medizinische Verträglichkeit sowie die che-
mische Beständigkeit nicht gegeben. Die medizinisch verträglichen Metalle schieden 
wegen ihrer elektrischen Leitfähigkeit und nicht zuletzt wegen des Preises aus. Auch 
in anderen Werkstoffgruppen konnten keine anderen geeigneteren Materialien gefun-
den werden. Als Membranform und prozesstechnische Realisierung kommen für diese 
beiden Materialien ebenfalls unterschiedliche Möglichkeiten in Betracht, die in Abbil-
dung 14 dargestellt sind. 
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Abbildung 14: Überblick – Designvarianten des ersten Membranlayers [Bal 11b] 
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Es wurden Simulationen mit COSMOS®-Work der oben beschriebenen Membranen 
durchgeführt. Hierfür wurde als Vereinfachung von einem isotropen Materialverhalten 
ausgegangen. Angenommen wurden dazu die in Tabelle 2 aufgeführten Parameter. 
Tabelle 2: Parameter für die Membransimulation  
Eigenschaft Wert 
E-Modul (Pyrex 7740) [N·m-2] 6,2750 · 1010 
E-Modul (Silizium) [N·m-2] 1,68 · 1011
Poissonzahl (Pyrex 7740) [-] 0,2
Poissonzahl (Silizium) [-] 0,066 
Membranseitenlängen bzw. -radien [mm] 2 - 4 (in 0,1 Schritten) 
Bossseitenlänge bzw. -radius [mm] 0,8
Membrandicke [µm] 30
Hierbei zeigte sich, dass quadratische Silizium-Membranen mit quadratischem Boss, 
bei Auslenkung der Membran durch senkrechte Kraftaufgabe auf den Boss, sehr hohe 
Spannungen an den Ecken der Bossstruktur aufweisen. Dies führt dazu, dass diese 
Strukturen die erforderliche Auslenkung nicht erreichen können. Ausgegangen wurde 
hierbei von einer anisotrop (mit KOH-Lösung) geätzten Silizium-Membran (100) un-
ter Verwendung von Kompensationsstrukturen am Boss. Eine Verbesserung des Span-
nungsprofils kann durch eine bewusste Unterätzung der Boss-Ecken, d. h. durch ein 
Weglassen der Kompensationsstrukturen, erreicht werden. Dieses Ergebnis deckt sich 
qualitativ mit denen von Phataralaoha [Pha 09] durchgeführten Simulationen, wobei in 
seiner Arbeit andere Membran- und Bossgrößen verwendet wurden. Die mögliche 
Auslenkung ist jedoch auch bei den quadratischen Siliziummembranen mit 
unterätztem Boss bei designtechnisch maximaler Membrangröße sehr gering und er-
fordert vergleichsweise hohe Kräfte. Je größer die Membrangröße desto größere Kräf-
te entstehen, durch den an der Unterseite der Membran anliegenden Medikamenten-
druck, die vom Aktor zum Schalten des Ventils zusätzliche aufgebracht werden müs-
sen. 
Eine Verbesserung konnte durch ein rundes Membrandesign mit rundem Boss erzielt 
werden. Die FEM(Finite-Elemente-Methode)-Simulationen von Membranen mit tro-
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cken geätztem Profil (siehe Abbildung 14) zeigten, dass bereits diese in der Lage sein 
sollten, die gewünschte Auslenkung zu erreichen. Die runden Membranen mit isotro-
pem Ätzprofil (Silizium und Pyrexglas) wiesen jedoch, wie zu erwarten war, eine noch 
gleichmäßigere Spannungsverteilung auf. 
Im Anschluss an die Simulationen wurden 5 verschiedene Membrandurchmesser 
(2400 µm, 2800 µm, 3200 µm, 3600 µm, 4000 µm) mit je 800 µm und 500 µm 
Bossradius ausgewählt. Diese Membranen wurden sowohl aus Silizium im 
ICP-DRIE-Prozess hergestellt, als auch aus Pyrexglas isotrop geätzt. Eine Herausfor-
derung stellte die Prozessierung von Silizium- und Pyrexglas-Wafern mit vergleichba-
ren Membrandicken dar, da sich die Ätzrate über den Waferdurchschnitt nicht homo-
gen verhält und bereits kleine Membrandickenunterschiede eine erhebliche Rolle spie-
len können.  
In Abbildung 15 ist exemplarisch die Kraft über der Auslenkung von 4 Membranen 
dargestellt. Die Dicken der Membranen im linken Diagramm betragen 35,6 ± 6,3 µm 
(Pyrexglas) und 39,7 ± 0,2 µm (Silizium) und im rechten Diagramm 41,4± 5,6 µm 
(Pyrexglas) und 40,2 ± 0,2 µm (Silizium). Die Messergebnisse zeigen, dass der höhere 
E-Modul des Siliziums und die steifere Geometrie zu einem höheren Kraftbedarf füh-
ren. Zudem zeigt sich, wie zu erwarten war, eine deutlich niedrigere benötigte Kraft 
bei einem kleinerem Boss. 
Abbildung 15: Vergleich Silizium und Pyrexglas als Membranmaterial und zwischen unter-
schiedlichen Bossgrößen (vergleiche linkes und rechtes Diagramm); Membrandurchmesser 
3200 µm 
Linkes Diagramm:  800 µm Bossdurchmesser,  
Membrandicke: 35,6 ± 6,3 µm (Pyrexglas), 39,7 ± 0,2 µm (Silizium) 
Rechtes Diagramm:  500 µm Bossdurchmesser,  
Membrandicke: 41,4 ± 5,6 µm (Pyrexglas) und 40,2 ± 0,2 µm (Silizium) 
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Die Ergebnisse, die in Abbildung 16 dargestellt sind, machen deutlich, dass ein 
Membrandickenunterschied von gerade einmal 5 µm einen Membrandurchmesser-
unterschied von 400 µm annähernd ausgleichen kann. Somit wird klar, dass bei der 
Prozessierung sehr genau auf die Einhaltung der Membrandicken geachtet werden 
muss. 
Abbildung 16: Vergleich zwischen unterschiedlichen Membrangrößen bei gleichzeitig unter-
schiedlichen Membrandicken (vergleiche linkes und rechtes Diagramm)  
Linkes Diagramm:  Membrandurchmesser 3200 µm, 800 µm Bossdurchmesser,  
 Membrandicke: 41,4 ± 5,6 µm (Pyrexglas), 40,2 ± 0,2 µm (Silizium) 
Rechtes Diagramm: Membrandurchmesser 2800 µm; 500 µm Bossdurchmesser, 
Membrandicke: 34,9 ± 6,8 µm (Pyrexglas) und 36,0 ± 0,3 µm (Silizium) 
Ebenfalls zu den Auswahlkriterien des Membranmaterials zählt die Verbindbarkeit mit 
dem Bodenlayer. Der Bodenlayer besteht aus Silizium. Ein Silizium-Direktbonden 
(siehe Kapitel 3.4.5.3 und 7.5.5) der trockengeätzten Siliziummembranen schlug fehl. 
Nach verschiedenen Untersuchungen stellte sich heraus, dass die Atome der metalle-
nen Maskierschicht, die beim Trockenätzprozess des Membranlayers benötigt wird 
(vergleiche Kapitel 3.4.2.1), auf der Unterseite in das Silizium eindiffundiert sind. Ein 
Austausch der Maskierschicht gegen einen Photolack war nicht möglich, da die Küh-
lung beim Trockenätzprozess von der Unterseite erfolgt und der Lack eine zu große 
thermische Isolation darstellt. Alternativ wurden Versuche zum anodischen Boden der 
zwei Siliziumlayer mit einer Glaszwischenschicht (2 µm Dicke, Firma Lithoglas) 
durchgeführt. Die Bondungen wurden an einem Infrarot-Prüfstand kontrolliert. Es 
konnte jedoch trotz einer umfangreichen Parameterstudie keine flächige und dichte 
Bondung erzielt werden. 
Die Pyrexglas-Membranen dagegen konnten erfolgreich anodisch auf den Bodenlayer 
gebondet werden (vergleiche Kapitel 3.4.5.1). Die Verbindung erwies sich als herme-
tisch dicht. 
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Auf Experimente mit isotrop geätzten Siliziummembranen musste verzichtet werden, 
da der nasschemische Ätzprozess (mit einer bromhaltigen Salpetersäure-Flusssäure-
Ätzmischung) sehr instabil verläuft. Zudem gestaltete sich die Wahl der Maskierung 
für einen so tiefen Ätzschritt sehr komplex, vor allem, da unter Rücksichtnahme auf 
den darauf folgenden Silizium-Direktbond-Prozess auf eine Metallmaskierung ver-
zichtet werden muss. 
Auf Grundlage der gewonnen Daten fiel die Entscheidung auf isotrop geätzte 
Pyrexglas-Membranen. Wegen der eingeschränkten Auswahl an Pyrexglas-Substraten 
und unter Rücksichtnahme auf die Prozessierbarkeit wurden 4“ Wafer mit 300 µm Di-
cke gewählt. Durch das isotrope Ätzverhalten im Prozess kommt es, wie bereits be-
schrieben, zum Unterätzen der Maskierung, was auch Auswirkungen auf die Form des 
Bosses hat. Messungen mit einem Tastschnittgerät ergaben, dass sich durch den zwei-
stufigen Ätzprozess mit gleicher Maskierstrukturgröße nicht nur die typischen viertel-
kreisförmigen Flanken sondern auch eine kuppelförmige Spitze ergeben (siehe Abbil-
dung 17).  
Abbildung 17: Beispielhafte Messung des Membranprofils einer isotrop geätzten Pyrexglas-
Membran 
Dies ist für den hier verwendeten Aufbau besonders vorteilhaft, da diese Form das 
Aufgleiten des FGL-Aktorelements auf den Boss erheblich begünstigt. Eine abgerun-
dete Spitze ohne Höhenverlust ergab sich für eine Boss-Maskierung mit einem 
Durchmesser von 800 µm. Um die optimale Membrangröße zu finden, wird zusätzlich 
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zum Kraft-/Auslenkungsverhalten der Membranen das Verhalten der verschiedenen 
Membrangrößen, welche anodisch an den Bodenlayer gebunden waren, untersucht. 
Hierzu wurde der in Kapitel 3.5.2 beschriebene Messaufbau verwendet und Messun-
gen von 1 bar bis 3 bar durchgeführt. Dabei zeigte sich, dass die Membranen ab 
3200 µm mit 800 µm Bossdurchmesser und ca. 30 µm Membrandicke dem Druck von 
3 bar nicht mehr standhalten. An Hand der Messdaten zum Kraft-/Auslenkungs-
verhalten und den Messungen zur Druckstabilität wurde ein Membrandurchmesser von 
3000 µm gewählt.  
3.6.2 Optimierung der Ein- und Auslassebene 
Als untere Ebene bildet der Bodenlayer den Abschluss des Ventils und beinhaltet ne-
ben dem Ventilsitz auch den Ein- und Auslass. Damit hat er sowohl Kontakt zum zu 
handhabenden Medium und stellt gleichzeitig das Verbindungsstück zur Makrowelt 
dar. 
Insgesamt werden an den Bodenlayer folgende Anforderungen gestellt: 
• Abstand Ein- und Auslass mindestens 4 mm (Anschluss in Pumpe) 
• hohe Güte des Ventilsitzes 
• Alterungsbeständigkeit (vorgesehene Einsatzzeit im Körper ca. 20 Jahre) 
• medizinische Verträglichkeit 
• chemische Beständigkeit gegenüber dem Medikament 
• Druckbeständigkeit und hermetische Dichtigkeit der Verbindung mit dem 
Membranlayer 
• mikrotechnische Prozessierbarkeit 
• kostengünstig 
Als Material wurde Silizium gewählt, da ebenso wie bei dem Membranlayer außer 
Pyrexglas kein anderes Material in Frage kam (vgl. Kapitel 3.6.1) und bei Pyrexglas 
die hohe benötigte Güte der Ventilsitzoberfläche nicht gewährleistet werden konnte. 
Zudem konnte mit den zur Verfügung stehenden Geräten kein Glas-Direktbond-
Prozess etabliert werden, der eine hermetisch dichte Bondfläche und zugleich einen 
funktionsfähigen Ventilkörper gewährleistete. 
Als optimierbare Größe wurde die Ventilsitzseitenlänge identifiziert und die Größen 
der Maskierung von 600 µm bis 1200 µm Seitenlänge in 200 µm Schritten variiert. 
Die resultierende Seitenlänge ist nach dem Zurücksetzen des Ventilsitzes um 15 µm 
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durch das anisotrope Ätzprofil um 42 µm länger. Der Herstellungsprozess ist in Kapi-
tel 3.4.2.2 beschrieben. Die Unterseiten werden für die Versuche anodisch mit 
Pyrexglas-Membranen (Membrandurchmesser: 3000 µm, Bossdurchmesser: 800 µm, 
Membrandicke: ca. 30 µm) verbondet (siehe Abbildung 18) und im in Kapitel 3.5.2 
beschriebenen Aufbau vermessen. 
Abbildung 18: Bodenlayer mit Pyrexglas-Membran 
Hierzu werden jeweils 1, 2 und 3 bar als Eingangsdruck und entsprechend 0,3 bar (bei 
1 bar Eingangsdruck), 0,6 bar (bei 2 bar Eingangsdruck) und 0,9 bar (bei 3 bar Ein-
gangsdruck) mit der nachgeschalteten Drosselstrecke als Druck am Ausgang einge-
stellt. 
In Abbildung 19 sind die Messdaten eines Versuches exemplarisch dargestellt. Man 
kann erkennen, dass der Druck am Einlass konstant bleibt, während der Druck am 
Ventilauslass-Sensor mit zunehmender Kraft sinkt. In Abbildung 20 ist die zum 
Schließen benötigte Kraft über der Ventilsitzgröße aufgetragen.  
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Abbildung 19: Druckverhalten an Ein- und Auslass eines Ventils (1042 µm Ventilseitenlänge) 
über der Kraft 
Abbildung 20: benötigte Kraft um das Ventil zu schließen aufgetragen über der Ventilsitzseiten-
länge bei 1 bar 
Ein Schließen des Ventils war bei 642 µm Ventilsitzseitenlänge auch mit einer Kraft 
von 2 N nicht möglich. Die Messergebnisse zeigen bei 942 µm Ventilsitzseitenlänge 
die minimal benötigte Kraft. Es wird vermutet, dass bei einer zu kleinen Seitenlänge 
z. B. Ätzfehler oder Partikel sehr stark ins Gewicht fallen, was zu einer Erhöhung der 
benötigten Schließkraft führt. Wird die Ventilsitzseitenlänge jedoch größer als 
942 µm, zeigt sich der Einfluss des Staudruckes (siehe Abbildung 19 rechts). 
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3.6.3 Optimierung des Formgedächtnis-Aktor-Designs 
Bei der Entwicklung des Diffential-Aktordesigns wurde auf die Ergebnisse von 
Hoxhold [Hox 11] zurückgegriffen (siehe Abbildung 21) und das Design für die hier 
beschriebene Aufgabenstellung adaptiert und optimiert.  
Abbildung 21: Zwei Designvarianten des Silizium SU-8 Hybidgetriebe-Greifers der ersten Gene-
ration von Hoxhold. Eine genaue Beschreibung und Charakterisierung ist in [Hox 11] zu finden. 
Der Aktor drückt durch laterale Bewegung den Boss der Membranebene nach unten 
und verschließt so das Ventil. Wegen der hohen Anforderungen an das Gesamtventil 
bezüglich des Energieverbrauchs wurde bei Design und Optimierung des Aktors be-
sonderes Augenmerk auf folgende Punkte gelegt: 
• Auslenkung um mindestens 300 µm  
• hohe Kräfte 
• gleichmäßige Verteilung der Spannung 
• geringer Stromverbrauch pro Schaltzyklus 
• abzugebende Wärmeenergie möglichst gering 
• mikrotechnische Prozessierbarkeit 
In dieser Arbeit wird zwischen drei verschiedenen Grunddesigns unterschieden: der 
Mäander-, Gitter- und Stabstruktur (siehe Abbildung 22).  
https://doi.org/10.24355/dbbs.084-201901241300-0
Bistabiles Mikroventil auf Silizium/Pyrexglas-Basis 
43
Abbildung 22: Überblick – Designvarianten FGL-Diffentialaktor-Kombination [Bal 11b] 
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Diese Grunddesigns wurden bezüglich Schlaufenzahl, Stegbreite etc. variiert. Die Be-
wertung der Designs ist im Morphologischen Kasten in Abbildung 22 dargestellt. Mä-
ander- und Gitterstrukturen mussten verworfen werden, da sich die Auslenkung nicht 
auf alle Schlaufen gleichmäßig verteilte und somit einzelne Schlaufen überdehnt wur-
den (siehe Abbildung 23 a) und b)). Dies führt über die Dauer der Verwendung nach 
und nach zu einem Verlust des Formgedächtniseffekts und somit zu einem Ausfall. Es 
zeigte sich, dass bei diesen beiden Grunddesigns auch schon kleine Formabweichun-
gen insbesondere in den Hauptspannungspunkten (Ecken bzw. Kurven) zu ungleich-
mäßiger Auslenkung führen können. Der Grund für dieses ungleichmäßige Verhalten 
liegt in der Fertigung und in der Güte des Ausgangsmaterials begründet. Schon gerin-
ge Dickenunterschiede im Ausgangsmaterial können diesen Effekt begünstigen aber 
auch geringe Verwölbungen der Folie während des Laser-Prozesses (siehe Kapi-
tel 3.4.4) können zu einer Breitenvariation und somit zu einer unterschiedlichen Steif-
igkeit der Schlaufen führen. Hinzu kommen die Inhomogenitätsfaktoren des Ätzpro-
zesses im Ultraschall (siehe Kapitel 3.4.4), hier können z. B. durch Blasenbildung oder 
ungünstige Lage im Gefäß einzelne Bereiche langsamer geätzt werden. 
Zusätzlicher Nachteil der Mäander- und Gitterstrukturen ist, dass es bei der Auslen-
kung zu einer nicht unerheblichen 3-dimensionalen Verwölbung der Struktur kommt 
(siehe Abbildung 23 c)). Auf Grund des nur geringen Bauraumes im Ventil führt dies 
zu Problemen. 
Abbildung 23: a) FGL-Mäanderstruktur ausgelenkt, b) FGL-Gitterstruktur ausgelenkt, 
c) 3-dimensionale Verwölbung bei einer FGL-Mäanderstruktur 
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Weiterhin ist ein Vorteil des Stabdesigns die im Verhältnis geringe Aktorfläche, was 
die Wärmeenergie, die vor dem nächsten Schaltvorgang an die Umgebung abgegeben 
werden muss, reduziert. Dies ist im Hinblick auf den späteren Einsatzort – den Kör-
per – von besonderer Bedeutung. 
Die Stabbreite wurde in drei verschiedenen Breiten hergestellt und getestet (200 µm, 
250 µm, 300 µm). Die Länge des aktiven Bereichs des Aktors beträgt 7400 µm. Um 
die maximal mögliche Kraft, die das Element aufbringen kann, bestimmen zu können, 
wurde im beheizten Zustand, also im superelastischen Bereich (vergleiche Kapi-
tel 3.4.1.1) die Kraft über der Auslenkung aufgenommen.  
Für die Versuche wurde jeweils eine am Mittelsteg geteilte FGL-Stabstruktur in den 
im Kapitel 3.5.3 (Abbildung 11) beschriebenen Versuchsaufbau eingespannt, ausge-
lenkt, beheizt und die Auslenkung langsam wieder zurückgestellt. Dabei wurde die 
Kraft gemessen. Hierbei fiel bei allen Stabdesign-Breiten eine erhebliche Veränderung 
des Kraftverlaufes mit fortschreitender Wiederholung der Zyklen auf. Die Kraft-
Dehnungs-Kurve näherte sich vom ursprünglich charakteristischen elastisch-plastisch-
elastischen Plateau-Verlauf mehr und mehr einer Geraden an. Dies rührt durch eine 
Überdehnung der FGL und dem damit verbundenen Verlust des FG-Effekts her 
[Ots 99]. Das Materialverhalten nähert sich dadurch immer mehr einem linear-
elastischen Verhalten an. Die Überdehnungen in diesem Versuch fanden im Material-
temperatur-Bereich > Af statt. 
In der Auslegung des Aktor-Designs sind zwei reversible Dehngrenzen zu berücksich-
tigen. Im Betrieb findet die Dehnungs-Verformung im Martensit-Temperaturbereich 
(T < Mf) durch das im Differentialaktordesign entgegengeschaltete FGL-Element statt. 
Hierfür wird als Richtwert für das hier verwendete Material (50 µm dicke Nickel-
Titan-Folie, Nickelanteil von 0,495 mol·mol-1 (Memry GmbH)) als Dehngrenze ca. 
5 % angegeben, unterhalb derer es nicht zu einem Verlust des FG-Effekts kommt. Die 
Dehngrenze bei Temperaturen T  Af (Pseudoelastizität) ist höher und wird deshalb 
automatisch mit Einhaltung der Martensit-Dehngrenze erfüllt. [Gal 01; Lee 04a; 
Pli 94; Riv 07] 
Ebenfalls beim Design zu berücksichtigen ist der sogenannte Setzungseffekt, der dazu 
führt, dass auch bei einer Dehnung unter Einhaltung der 5 %-Dehngrenze die Kräfte 
während der ersten Zyklen abnehmen, jedoch danach konstant bleiben. Um diesen Ef-
fekt für das verwendete Material näher zu untersuchen und seine Auswirkungen auf 
die Wahl des Aktordesigns zu berücksichtigen, wurden Versuche ohne Überdehnung 
(Dehnung um 350 µm bei einer aktiven Aktorlänge von 7400 µm) mit je 10 Zyklen 
durchgeführt (siehe Abbildung 24).  
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Abbildung 24: Kraft in Abhängigkeit der Zyklenzahl beim Stabdesign mit Stegbreiten von 
200 µm, 250 µm und 300 µm, bei Dehnung um 350 µm, Materialtemperatur > Af
Dabei wird bestätigt, dass nach den ersten Zyklen eine konstante Kraft reproduziert 
werden kann. Diese Ergebnisse decken sich mit denen aus der Literatur [Hox 11]. Wie 
zu erwarten, zeigten die Aktoren mit 300 µm Stegbreite die höchsten Kräfte. Nicht 
vergessen werden darf allerdings, dass es sich hier um Ergebnisse aus Versuchen mit 
einem einfachen Aktor, also keinem Differentialaktor handelt. D. h. die Ergebnisse 
sind zwar untereinander vergleichbar und lassen eine qualitative Aussage über das De-
sign und die Stegbreiten zu, jedoch erlauben sie keine quantitative Aussage über die 
Kräfte beim Einsatz als Differentialaktor. 
Deshalb wurde mit dem in Kapitel 3.5.3 (Abbildung 12 und Abbildung 13) beschrie-
benen Aufbauten die maximal mögliche Auslenkung und Kraft des Differentialaktors 
untersucht. Wieder wurden jeweils 10 Messungen mit jedem untersuchten System 
durchgeführt. Das FGL-Aktor-Design mit 200 µm breiten Balkenstrukturen stellte sich 
mit durchschnittlich 519 ± 62 mN gegenüber 489 ± 45 mN (bei 250 µm Balkenbreite) 
und 473 ± 55 mN (bei 300 µm Balkenbreite) an den Endpositionen als kräftigstes De-
sign dar. Die Werte liegen jedoch sehr dicht beieinander und unter Einbeziehung der 
Standardabweichung sind die Kräfte als vergleichbar anzusehen. Jedoch weisen auch 
beim Stellwegsvergleich die 200 µm breiten Balkenstrukturen mit 123 ± 8 µm gegen-
über 102 ± 6 µm (bei 250 µm) und 99 ± 3 µm (bei 300 µm), ein besseres Verhalten 
auf. Es zeigt sich ganz klar, dass die Werte des Differentialaktors erheblich von den 
Messungen der Einzelsysteme abweichen. Dies liegt zum einen an den durch den Ge-
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genpart aufgebrachten Kräften, zum anderen jedoch an der noch nicht vollständig op-
timierten Befestigungsstrategie für diese Versuche. Dies wird auch in den hohen Stan-
dardabweichungen deutlich.  
Für die Versuche wurden die FGL mit Klebstoffpunkten auf den Pins gegen Abrut-
schen fixiert. Dabei ist es nahezu unvermeidbar, dass sich zu einem gewissen Maße 
Klebstoff unter einen kleinen Teil des aktiven Bereiches der FGL zieht und sie damit 
behindert. Im eigentlichen Design ist die FGL durch den Pyrexglas-Deckel fixiert, der 
an den breiten Seitenstreifen der ersten Membranebene geklebt wird, was diesen Ein-
fluss verhindert. Jedoch ist zu erwarten, dass trotzdem nicht die Werte des einzelnen 
Aktors erreicht werden, da sich die Gegenkraft des Konterparts nicht ändert. 
3.6.4 Energieversorgung des Formgedächtnis-Aktor-Designs 
Eine weitere Fragestellung war die spätere Energieversorgung in der Medikamenten-
pumpe. Hierzu wurde eine Recherche nach geeigneten Energieträgern durchgeführt. 
Dabei wurde auf folgende Erkenntnisse zurückgegriffen: Um den Schaltvorgang zu 
initiieren wird der entsprechende Teil des Differentialaktors mit einem Puls von 
200 mA für 3 s auf ca. 100 °C erwärmt. Als grobe Schätzung wird angenommen, dass 
das Ventil 2 Mal pro Tag schalten soll, was z. B. einem Wechsel zwischen Tag- und 
Nachtdosis entspricht. Für diesen Einsatzfall wurden zwei passende Lithium-Batterien 
gefunden, die als Energiequelle dienen können und in das Pumpengehäuse integrierbar 
sind. Die Bezeichnungen lauten: CR14250 Li/MnO2 und SL-770 Li/SOCl2. Die Vor-
teile der Erstgenannten sind geringe Abmessungen (14,5 mm Durchmesser und 25 mm 
Dicke) und ein geringes Gewicht (11 g). Allerdings ist die mögliche Einsatzdauer mit 
6,4 Jahren recht kurz. Die Ladekapazität der zweiten Batterie wäre bei den beschriebe-
nen Einsatzparametern für 18 Jahre ausreichend, ist jedoch mit 26,2 mm Durchmesser, 
49,8 mm Dicke und 50 g Gewicht verhältnismäßig groß und schwer. 
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3.7 Zusammenfassung der Ergebnisse und Ausblick 
Zunächst wurde ein Entwurf für ein bistabiles Mikroventil erstellt und die einzelnen 
Ebenen optimiert. Das Ventil besteht aus vier Ebenen, welche sich aus dem 
Bodenlayer, zwei Membranlayern und einem Aktorlayer zusammensetzen. 
Für die Membranebenen wurde Pyrexglas als Werkstoff ausgewählt, da es alterungs-
beständig, nicht elektrisch leitend, medizinisch verträglich und chemisch beständig 
gegenüber dem Medikament ist. Des Weiteren ergaben Versuche, dass es bei den fol-
genden Systemabmessungen fähig ist, den geforderten Hub von 15 µm zu gewährleis-
ten und gleichzeitig einem anliegenden Eingangsdruck von 3 bar standzuhalten: eine 
Membrandicke von 30 µm, einem Membrandurchmesser von 3000 µm und einem 
Bossdurchmesser von 800 µm. Die so gestaltete Membran lässt sich mit dem Silizium-
Bodenlayer anodisch verbonden, was die medikamentführende Kammer sterilisierbar 
macht. Ein weiterer Vorteil ist, dass dadurch nur die Werkstoffe Pyrexglas und Silizi-
um mit dem Medikament in Kontakt kommen, und so eine medizinische Verträglich-
keit der Ventilmaterialien gewährleistet werden kann. 
Material und Abmessungen des Bodenlayers wurden ebenfalls den Anforderungen 
entsprechend ausgewählt und der Ventilsitz bezüglich einer minimal benötigten Ver-
schlusskraft optimiert. Hierzu wurden verschiedene Messstände aufgebaut. Aus den 
Anforderungen ergab sich ein minimaler Abstand zwischen Ein- und Auslass von 
4 mm, um den Anschluss des Ventils an die Pumpe zu ermöglichen. Das Material Sili-
zium ermöglicht durch seine gut beherrschbaren Strukturierungsprozesse die hohe be-
nötigte Güte des Ventilsitzes und ist zudem alterungsbeständig. Bei den Versuchen mit 
unterschiedlichen Ventilsitzseitenlängen zeigte sich, dass für 942 µm Seitenlänge bei 
dem verwendeten Design die geringste Schließkraft benötigt wird. 
Das Differentialaktor-Design wurde den Anforderungen des Ventilkörpers angepasst. 
Für den aktiven Bereich des Aktors zeigte eine Stegbreite von 200 µm ein gutes Ver-
halten. Des Weiteren wurden Lagerung und Formübergänge optimiert. 
Ein vollständiges bistabiles Mikroventil ist in Abbildung 25 zu sehen. Erste Tests zur 
Charakterisierung wurden bereits durchgeführt. Die Druckstabilität und die Verläss-
lichkeit sind jedoch von Prototyp zu Prototyp noch sehr schwankend. Als Hauptursa-
che wurde die Verbindungstechnik zwischen 1. und 2. Membranebene identifiziert. 
Die hier verwendete Klebverbindung ist stark von der Handhabung der herstellenden 
Person abhängig und ist noch nicht voll ausgereift. Hier besteht weiterhin Opti-
mierungsbedarf. Eine mögliche Alternative wird in photolithographisch 
strukturierbaren Klebstoffen gesehen. Diese sind durch ihre variable Schichtdicke gut 
den Anforderungen anpassbar und können exakt positioniert werden. Des Weiteren 
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sollte eine halbautomatisierte Montagevorrichtung aufgebaut werden, um die durch die 
manuelle Fertigung bedingten Ungenauigkeiten auszumerzen und somit eine reprodu-
zierbare Verbindung zu ermöglichen.  
Abbildung 25: Bistabiles Mikroventil 
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4 Mikrofluidische Komponenten auf Polydimethylsiloxan-Basis 
4.1 Einleitung 
Polydimethylsiloxan (PDMS) ist ein Elastomer, welches großes Potential zur Herstel-
lung von Mikrokomponenten für die Medizintechnik und Biotechnologie hat. Es hat 
nicht nur selbst exzellente funktionelle Eigenschaften, die genutzt werden können, es 
bietet auch die Möglichkeit, es leicht mit anderen Materialien zu kombinieren und so 
die Bandbreite des Einsatzbereichs zu erhöhen. In den folgenden Kapiteln werden zu-
nächst die verwendeten Materialien selbst sowie die Herstellungsprozesse zur Erzeu-
gung von Mikrokomponenten auf PDMS-Basis erläutert. Danach werden einzelne 
Mikrokomponenten, die im Rahmen dieser Arbeit entwickelt, hergestellt und optimiert 
wurden, vorgestellt. Am Ende des Kapitels werden die zwei Anwendungsfelder, die im 
Rahmen dieser Arbeit verfolgt wurden (ein Viruspartikel-Sensor und ein Lab-on-a-
Chip zur Point-of-Care-Diagnostik), beschrieben. 
4.2 Material und Prozesse 
Im diesem Kapitel werden die für die Herstellung der Mikrokomponenten für den Vi-
ruspartikel-Sensor und das Lab-on-a-Chip verwendeten Prozesse und Materialien er-
läutert. Die Prozesspläne mit allen relevanten Parametern sowie die Zusammensetzung 
der verwendeten Lösungen sind im Anhang zu finden. 
4.2.1 Replikatformen  
Replikatformen (Replica Molding – REM) gehört zusammen mit Mikrotransferfor-
men, Mikroformen in Kapillaren, Mikrokontakt-Drucken und lösemittelunterstütztem 
Mikroformen zu den Verfahren der Softlithographie. Es ermöglicht die Erzeugung 
dreidimensionaler bzw. semidreidimensionaler, polymerer Strukturen in wenigen Pro-
zessschritten. Hierbei wird ein Prepolymer in eine Gussform, auch Negativ-Form oder 
Master genannt, gegossen, darin polymerisiert und wieder herausgelöst. Die Gussform 
ist wiederverwendbar. Der große Vorteil dieser Prozessführung ist die kostengünstige 
und schnelle Fertigung vieler Strukturen. Dies macht sie besonders attraktiv für die 
Herstellung von Einwegkomponenten und Prototypen. [Xia 96; Xia 98] 
Erreicht wird dies durch die Verwendung günstiger Polymermaterialen (z. B. Polydi-
methylsiloxan) an Stelle von Silizium oder Photolacken zur Erzeugung des Produktes. 
Des Weiteren beschleunigt und vergünstigt der Gebrauch des Replikatformens gegen-
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über der in der Mikrotechnik gebräuchlichen Photolithographie zur Strukturübertra-
gung den Prozess deutlich. 
Die Herstellung der wiederverwendbaren Gussform erfolgt häufig durch UV-Tiefen-
Lithographie, andere Verfahren – auch feinwerktechnische – finden jedoch ebenfalls 
Anwendung. Unter anderem kann auch eine softlithographisch erzeugte Struktur selbst 
wieder als Gussform verwendet werden. [Xia 98] 
Die prinzipielle Prozessreihenfolge des Replikatformens mit PDMS (siehe Abbil-
dung 26) beginnt mit der Produktion der Gussform gefolgt vom Aufgießen des flüssi-
gen Prepolymers und dem Entfernen von Lufteinschlüssen aus dem Prepolymer. An-
schließend erfolgen die Polymerisation und das Entformen des mikrostrukturierten 
Polymers aus der Gussform. Die Systeme können nun z. B. mit einem Skalpell verein-
zelt werden. Eventuell ist es notwendig Durchgangslöcher mit einem speziellen 
Stanzwerkzeug von PDMS-Rückständen zu befreien. 
Abbildung 26: Prozessschritte des Replikatformens mit PDMS 
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4.2.1.1 Erzeugung der Negativ-Form 
In dieser Arbeit werden Negativ-Formen aus SU-8 Photolack auf Keramiksubstraten 
verwendet. Der genaue Prozessplan mit den verwendeten Parametern befindet sich im 
Anhang (vgl. Kapitel 7.5.6). Mit Hilfe von SU-8 lassen sich definierte homogene 
Schichtdicken mit Dicken-Schwankungen unterhalb 3 % herstellen. Es wird auch bei 
mehrfach belackten Proben eine hohe Flankengüte erreicht, da keine Übergänge zwi-
schen den einzelnen Schichten auftreten. Daher sind sehr komplexe dreidimensionale 
Strukturen erzeugbar. Nach seiner Belichtung und dem Postexposurebake liegt SU-8 
als glasartiger, vernetzter Duroplast vor, der nasschemisch nahezu unlöslich ist und 
kein Quellen in den meisten Lösemitteln aufweist. [Fel 07; Wil 06] 
Eine detaillierte Charakterisierung des in dieser Arbeit verwendeten SU-8 Negativla-
ckes ist bei Feldmann zu finden. [Fel 07] 
4.2.1.2 Polydimethylsiloxan 
Polydimethylsiloxan ist ein Elastomer, welches durch eine Polymerisation aus zwei 
Komponenten entsteht. Unterschiedliche Mischungsverhältnisse der beiden Kompo-
nenten führen zu unterschiedlichen Materialeigenschaften des vernetzten PDMS (siehe 
Tabelle 3). [Arm 99] 
Tabelle 3: Abhängigkeit des E-Moduls und der Dichte von der Zusammensetzung des PDMS. 




E-Modul [103 Pa] Dichte [g·cm-3] 
1:5 868 0,952 
1:7,5 826 0,918 
1:10 750 0,920 
1:12,5 549 0,927 
1:15 360 0,987 
Ebenfalls einen Einfluss auf die Materialeigenschaften hat die Temperatur, bei der die 
Polymerisation durchgeführt wird. Diese beeinflusst unter anderem das Schrump-
fungsverhalten [Lee 08] und den E-Modul, was zwingend beim Layout der Strukturen 
berücksichtigt werden muss.  
https://doi.org/10.24355/dbbs.084-201901241300-0
Mikrofluidische Komponenten auf Polydimethylsiloxan-Basis 
54
PDMS ist transparent für sichtbare Wellenlängen (λ ≥ 300 nm), isotrop, homogen, 
weist dauerhafte mechanische Eigenschaften auf, ist stabil und elastisch im Bereich 
von -50 °C bis +200 °C und verhält sich gegenüber vielen Chemikalien chemisch inert 
[Dow 99; Xia 98]. In Tabelle 4 sind einige wesentliche Eigenschaften von PDMS zu-
sammengestellt. 
Tabelle 4: Eigenschaften von PDMS (Vernetzung bei 65 °C für 4 h; Mischungsverhältnis 10:1) 
[Arm 99; Dow 99; Xia 98] 
Eigenschaft Wert 
Härte (Shore-A) [-] 50
Zugfestigkeit [Pa] 7,1⋅106
Bruchdehnung [%] 140 
Wärmeleitfähigkeit [W·m-1·K-1] 0,17
Oberflächenenergie [J·m-2] 21,6 10-3
Poissonzahl [-] 0,5
4.2.2 Quarzresonator 
Zur Herstellung des in dieser Arbeit verwendeten Quarzresonators (Prozessplan im 
Anhang, vgl. Kapitel 7.5.7) wird ein Dickenscherschwinger mit AT-Schnitt eingesetzt. 
Als Ausgangsmaterial werden 128 ± 3 µm dicke und 38,1 mm x 38,1 mm große 
Quarzblanks (Industria Elettronica Varese, Italien) bezogen. Die benötigte Dicke des 
Quarzes, um eine Resonanzfrequenz von ca. 20 MHz zu erhalten, liegt etwa bei ca. 
80 µm. Durch eine partielle Dünnung des Quarzes in Form einer runden Membran 
(auch Inverted-Mesa-Struktur genannt) wird die Stabilität der einzelnen Quarzresona-
toren deutlich erhöht. Die Schwingungseigenschaften werden dadurch kaum beein-
trächtigt, da die Membranen einen deutlich größeren Durchmesser als die Elektroden 
haben. Als Faustformel wird hierzu angegeben, dass die Elektrodenfläche maximal 
70 % der Gesamtoberfläche (hier der Membran) betragen darf. [Neu 97] 
Die Membranen haben jeweils einen Durchmesser von 3 mm und müssen ca. 50 µm 
tief geätzt werden. Dies erfolgt nasschemisch bei 60 °C mit einer auf Flusssäure basie-
renden Ätzmischung aus Flusssäure-Lösung (50 %) und Ammoniumfluorid. Als 
Maskierschicht wird eine ca. 250 nm starke Goldschicht mit einer ca. 15 nm dicken 
Chrom-Haftschicht verwendet, welche mittels Sputtern aufgebracht werden. Dieses 
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Schichtsystem wird photolithographisch unter Verwendung des Positivresists 
ma-P1215 (Micro Resist Technology) strukturiert und anschließend die Gold- und 
Chromschicht nasschemisch strukturiert.  
Nach dem Quarzätzschritt und Entfernen der Maskierschicht werden beidseitig Elek-
troden mit einem Durchmesser von 2 mm erzeugt. Hierzu wird eine erneute Chrom- 
und Gold-Beschichtung durchgeführt und die Struktur mittels eines 
Lithographieschrittes übertragen. Bei dieser Belackung wird der Postitivlack 
ma-P 1275 verwendet, da mit diesem dickere Schichten erzeugt und somit die Kante 
der Ätzgrube bedeckt werden kann.  
Ebenfalls möglich sind an dieser Stelle auch Galvaniklacke, wie z. B. der ED-
Positivresist Intervia 3D-P (Shipley Ltd.) (ED = electro deposition; elektrische Be-
schichtung). Ausführlichere Informationen über die Prozessfolge und die Verwendung 
des ED-Photoresist sind bei Rabe [Rab 03] und Feldmann [Fel 07] beschrieben.  
Mit einer Wafersäge werden die prozessierten Quarzblanks in 36 Einzelresonatoren 
mit je einer Kantenlänge von 5,5 mm x 5,5 mm vereinzelt. 
Die mittlere Rauheit Ra der Goldelektroden auf der strukturierten Quarzseite liegt bei 
13 nm und auf der ungeätzten Seite bei 1,4 nm (gemessen mit einem Tastschnittgerät 
(Dektak 8, Veeco)).  
Da die Eindringtiefe der Scherwelle in Wasser bei einem Quarz von 20 MHz 126 nm 
beträgt, liegt die Rauheit der Goldelektrode auf der mit Flüssigkeit in Kontakt kom-
menden ungeätzten Seite weit unterhalb der Forderung. Mögliche Einflüsse von einge-
schlossener Flüssigkeit auf der Oberfläche können damit bei den Messungen vernach-
lässigt werden. [Mic 09] 
4.2.3 Strukturierung von Glas 
Die Grundlagen des Prozesses zur Erzeugung des Glas-Layers sind in weiten Teilen 
identisch mit dem Herstellungsverfahren des Pyrexglas-Layers in Kapitel 3.4.3. Da 
hier der Glas-Layer allerdings Durchkontaktierungen benötigt und die Löcher trotz 
isotropem Ätzverfahren möglichst klein sein sollen, wird die Maskierung (AZ 9260, 
Gold und Chrom) von beiden Seiten eröffnet. Hierzu ist je eine Belichtung auf beiden 
Seiten von Nöten. Zwischenentwicklungsschritte oder zusätzliche Arbeitspunkte zur 
Erzeugung von zusätzlichen Passmarken sind nicht erforderlich, da die belichteten 
Stellen des AZ-Lackes auf der ersten Seite bei Belichtung der zweiten deutlich zu er-
kennen sind. Somit werden zur Strukturierung nur ein beidseitiger Photolithographie-
schritt und ein einziger Glasätzschritt eingesetzt. Die für das Lab-on-a-Chip benötigten 
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Goldstrukturen werden im Anschluss an den Glasätzschritt mit einer photolithogra-
phisch erzeugten Maskierschicht (Positivlack ma-P 1215) auf die gesputterte Chrom- 
und Goldschicht übertragen. Der dazu gehörige Prozessplan ist im Anhang im Kapi-
tel 7.5.8 aufgeführt. 
4.2.4 Verbindungstechnik 
Die Verbindung von einem PDMS-Layer mit einem weiteren PDMS-Layer, einem 
Quarz- oder einem Glas-Layer erfolgt äquivalent.  
Die jeweils vereinzelten bzw. gesägten Layer werden von Partikeln und Rückständen 
gereinigt. Hierfür erfolgt im Falle der Glasstrukturen eine schrittweise Reinigung zu-
nächst in Aceton, dann in Ethanol. Die Quarzresonatoren werden in einem 
Peroxomonoschwefelsäure-Bad gereinigt. Das PDMS kann mit Hilfe einer Haftfolie 
(Tecni Tape, DISCO HI-TEC EUROPE) von Partikeln befreit werden. 
Durch eine Sauerstoffplasma-Behandlung (70 W, 240 s, 75 % Sauerstoff, 25 % Luft, 
0,2 mbar) in einem Barreletcher (plasma technology, Rottenburg, Deutschland) wer-
den die an der Oberfläche befindlichen Methylgruppen zu Hydroxyl-Gruppen oxidiert. 
Diese Oberflächenaktivierung bleibt für ca. 10-15 min erhalten. Werden zwei derart 
aktivierte Oberflächen aufeinander gelegt, entstehen unter Abspaltung von Wasser 
kovalente Si-O-Si-Bindungen. Soll eine Ausrichtung der aktivierten Layer zueinander 
stattfinden, kann Ethanol als Gleitschicht verwendet werden. Ist die Oberfläche mit 
Ethanol bedeckt, bleibt die Aktivierung über lange Zeit erhalten. Der Alkohol wird im 
folgenden Ausheizschritt bei 40 °C entfernt und die Oberflächen können aneinander 
bonden. Es entsteht eine irreversible Verbindung zwischen den Oberflächen. 
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4.3 Bluttrennung im Mikromaßstab  
4.3.1 Theorie 
Ein Teil dieser Arbeit besteht darin, eine miniaturisierte Blutplasma-
Gewinnungseinheit zu entwickeln und in das Lab-on-Chip-Gesamtsystem des CRP-
Sensors (siehe Kapitel 4.6.1) zu integrieren. Hierzu sind Kenntnisse über die Bestand-
teile und die Fließeigenschaften von Vollblut und Blutverdünnungen von grundlegen-
der Bedeutung. In diesem Kapitel werden die verwendeten Begriffe kurz erläutert und 
die für diese Arbeit relevanten Bluteigenschaften dargestellt. 
4.3.1.1 Fluidisch relevante Eigenschaften von Blut 
Um das fluidische Verhalten von Blut verstehen und simulieren zu können, muss zu-
nächst seine Zusammensetzung betrachtet werden. Blut besteht aus einem 
korpuskulären Anteil (Blutzellen) und dem Blutplasma. Der volumenbezogene Anteil 
an Hämozyten (Blutzellen) im Blutplasma wird als Hämatokrit-Wert bezeichnet. Er ist 
geschlechterspezifisch und liegt bei Frauen zwischen 37 % und 47 % und bei Männern 
zwischen 40 % und 52 %. [Psc 04]  
Es wird zwischen drei Zellgruppen im Blut unterschieden: den Erythrozyten (rote 
Blutkörperchen), Leukozyten (weiße Blutkörperchen) und Thrombozyten (Blut-
plättchen). Die fluidisch relevanten Unterscheidungsmerkmale sind Form, Größe, 
Dichte und auftretende Konzentration (siehe Tabelle 5).  











4,2 - 5,4 () 
4,6 - 6,2 () 




- 2,4 (Rand) 1,098 
Thrombozyten 0,150 - 0,400 2,0 - 3,5 0,9 - 1,3 1,050 
Leukozyten 0,0048 - 0,010 6,0 - 10,0  1,070 
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Im Wesentlichen bestimmen die Erythrozyten durch ihren großen Anteil (über 94 % 
der Hämozyten) die rheologischen Eigenschaften des Blutes. Sie sind scheibenförmig, 
blassrot und kernfrei. Die Größenangaben der Zellen in der Literatur schwanken er-
heblich. Dies liegt zum einen daran, dass sich häufig auf eingefärbte Zellen bezogen 
wird, obwohl durch bestimmte Färbeprozesse die Größe verändert werden kann. Zu-
dem gibt es, wie in Tabelle 5 aufgelistet, eine erhebliche Variation innerhalb der Zell-
population. 
Ein entscheidender Faktor für das fluidische Verhalten der Erythrozyten ist ihre starke 
Verformbarkeit durch den Oberflächenüberschuss gegenüber dem Zellvolumen. Sie 
sind also nicht prall gefüllt und stehen somit von innen nicht unter Spannung. Dies 
ermöglicht ihnen die Passage von Kanälen, deren Abmessungen geringer sind als der 
Zell-Ruhedurchmesser. Die Zellform der Erythrozythen passt sich zudem dem Strö-
mungsfeld an, wodurch die bikonkave Scheibenform im strömenden Blut so gut wie 
nicht vorkommt. [Bla 06; Mue 04; Pau 01] 
Blut an sich hat eine Dichte von 1,057 ± 0,007 g·cm-3, während seine dynamische 
Viskosität µ abhängig von der Schergeschwindigkeit normalerweise zwischen 3 mPa·s 
und 5 mPa·s schwankt. Beim Unterschreiten einer bestimmten Scherrate fusionieren 
die Blutzellen zu Aggregaten und die Viskosität steigt sprunghaft an. Auch ändert sich 
die Viskosität des Blutes beim Durchströmen besonders enger Gefäße, wie z. B. der 
Blutkapillaren, wenn deren Abmessungen nur noch ein geringes Vielfaches der Blut-
zellen beträgt. [Pri 96]  
Die Form der roten Blutkörperchen passt sich bei erhöhter Schergeschwindigkeit dem 
Strömungsfeld an, wodurch die Viskosität sinkt. Diese Verformung der Erythrozyten 
erreicht bei einer bestimmten Schergeschwindigkeit ihr Maximum (ca. 103 s-1) und die 
Viskosität fällt nicht mehr weiter. Deshalb kann das Blut ab dieser Schergeschwindig-
keit als Newtonsche Flüssigkeit berechnet und simuliert werden. Diese Vereinfachung 
wird ebenfalls für verdünnte Blutproben mit einem Hämatokrit unter 12 % angenom-
men. [Ott 04] 
Bei Versuchen mit Blutproben muss immer auch auf den Fortschritt der sogenannten 
Hämolyse geachtet werden. Wenn Erythrozyten z. B. durch mechanische Beanspru-
chungen beschädigt werden oder durch Alter lysieren, gelangt das Zytoplasma ins 
Blutplasma. Dies verändert die Viskosität des Blutes und damit auch die Ergebnisse 
der Versuche. 
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4.3.1.2 Fluidische Effekte des Blutes 
In diesem Kapitel werden mehrere Effekte, die Blut in Kanälen zeigt, und auf die beim 
Design von Mikrosystemen zur Plasmaseparation geachtet werden muss, kurz darge-
legt. Zudem lassen sich durch Beachtung dieser Effekte Rückschlüsse auf das Verhal-
ten des Blutes im Mikrosystem ziehen. Zusätzlich an dieser Stelle erwähnt sei die 
Blutgerinnung, die eine Handhabung des Blutes in einem Mikrosystem verhindern 
würde. Ein spezieller Zusatz in den Blutkonserve-Beuteln (Acid-Citrate-Dextrose-
Stabilisator) verhindert die Gerinnung des Blutes. Dieser Zusatz ist auch in Entnahme-
Spritzen erhältlich und könnte so für die Blutentnahme für das Lab-on-a-Chip-System 
verwendet werden. In der Transfusionsmedizin ist dies ein Standardverfahren. 
Rouleauxbildung 
Unterhalb bestimmter Schergradienten (0,3 N·m-2) tritt die Rouleauxbildung auf. Sie 
wird im Deutschen auch Geldrollenbildung genannt, da die Erythrozyten sich wie 
Münzen in einer Geldrolle bzw. einem Geldstapel aneinanderlegen. Dadurch bilden 
sich unterschiedlich lange Gebilde, die sich zum Teil weiter aneinanderlagern. Dies ist 
reversibel und kann durch Erhöhung des Schergradienten wieder gelöst werden. Der 
Effekt führt zu einer starken Abhängigkeit der Viskosität des Blutes vom Schergradi-
enten in den unteren Schergradientbereichen (< 0,1 N·m-2). Durch die hohen Scher-
gradienten in den Mikrosystemen, bedingt durch die hohen Fließgeschwindigkeiten 
und kleinen Kanalabmessungen, ist im System selbst nicht mit Rouleauxbildung zu 
rechnen, jedoch bei der vorherigen Lagerung und Handhabung des Blutes. Deshalb 
sollte vor Eingabe der Probe in das System auf eine ausreichende und gleichzeitig 
schonende Aufmischung geachtet werden. [Bar 00; Mue 04] 
Magnus-Effekt 
In Kanälen mit laminarer Strömung herrscht nach einer gewissen Einlaufstrecke in der 
Regel ein parabelförmiges Geschwindigkeitsprofil. Durch die Reibung an der Wand ist 
die Fließgeschwindigkeit dort am niedrigsten und in der Mitte des Kanals am höchs-
ten. Die Zelle wird dadurch an ihrer Anströmfläche unterschiedlichen Geschwindig-
keiten ausgesetzt. Bei großen Kanälen ist der Fließgeschwindigkeits-Unterschied ge-
ring. Ist der Querschnitt jedoch ein kleines Vielfaches des Zelldurchmessers erhält die 
Zelle durch das an ihr angreifende Kräftefeld einen Drall in Richtung der schnelleren 
Stromlinie. Durch diesen Drall bewegt sich die Zelle Richtung Kanalmitte. Dieser Ef-
fekt wird Magnus-Effekt genannt und führt zu einer zellarmen Plasmaschicht an den 
Kanalwänden und einer zellreichen Schicht in der Kanalmitte. [Bla 06; Ger 04] 
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Fahraeus-Lindqvist-Effekt 
Wie im vorherigen Unterkapitel beschriebenen, kommt es durch den Magnus-Effekt in 
der Kanalmitte zu einer erhöhten Zelldichte. Dies führt dort wiederum zu vermehrten 
Zellkollisionen, wodurch Energie durch Verformungen, Reibung etc. dissipiert wird. 
Hierdurch wiederum kommt es dort zu einem Abflachen des ursprünglich parabelför-
migen Strömungsprofils. [Pri 96] 
Zweifach-Fung-Effekt 
Trennt sich ein Kanal in zwei Kanäle auf, wirken je nach Fließgeschwindigkeits-
verhältnissen bestimmte Kräfte auf die Zellen, die dazu führen, dass die Zellen ver-
mehrt in den schnelleren Folgekanal einströmen. Zweifach und Svanes beschäftigten 
sich 1968 in vivo bei Ratten mit den Auswirkungen von unterschiedlichen Fließge-
schwindigkeiten in zwei Folgeblutgefäßen auf den jeweiligen Hämatokrit. Fung stellte 
1973 die physikalischen Zusammenhänge dar, die dem zugrunde liegen, und veröffent-
lichte eine stochastische Betrachtung der Zellverteilung. Der auch Plasmaskimming 
genannte Vorgang wurde nach ihnen Zweifach-Fung-Effekt benannt. [Sva 68; Fun 73] 
In Abbildung 27 ist das Prinzip schematisch dargestellt. Ist die Fließgeschwindigkeit 
in Kanal 1 vK1 viel höher als in Kanal 2 vK2, wird die Zelle am Auftrennpunkt an ihren 
beiden Seiten unterschiedlich schnell angeströmt.  
Abbildung 27: Schematische Darstellung des Zweifach-Fung-Effektes 
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Durch die Bernoulli-Gleichung ergibt sich auf Grund der Energieerhaltung, dass im 
Kanal mit der höheren Fließgeschwindigkeit ein niedrigerer Druck herrscht als in dem 
mit der geringeren. D. h. der Gegendruck ist an der zum schnelleren Kanal hingewand-
ten Seite der Zelle geringer, weswegen die Zelle an dieser Seite stärkere resultierende 
Kräfte erfährt. Die Zelle wird also zum schnelleren Kanal hin bewegt. Zusätzlich gerät 
sie auf Grund der ungleichen Schubspannungsverteilung durch die unterschiedlichen 
Anströmgeschwindigkeiten in Rotation. Dieser Drall, analog zum Magnus-Effekt, be-
günstigt die Bewegung zum schnelleren Kanal. [Fun 73; Sva 68] 
Dean Kräfte 
Die in Kapitel 2 beschriebenen Dean-Kräfte treten in gekrümmten Kanälen auf und 
können ebenfalls zu einer Aufkonzentration der Zellen auf bestimmten Strömungsbän-
dern führen. 
4.3.2 Anwendung, Rahmenbedingungen und Anforderungen 
Eine gut funktionierende Abtrennung von Blutzellen – bzw. Zellen und Partikeln all-
gemein – ist in Mikrosystemen immer dann besonders wichtig, wenn die nachfolgen-
den Systembestandteile dadurch beeinträchtigt werden würden. Als Beispiel sei hier 
das Lab-on-Chip-Gesamtsystem für die Point-of-Care-Diagnostik genannt (siehe hier-
zu Kapitel 4.6.1). Nicht abgetrennte Zellen würden sich zunächst in der Affinitäts-
chromatographie-Kammer (siehe Kapitel 4.4) sammeln und dort bei ausreichend gro-
ßer Anzahl zu Verstopfungen führen. Aber auch schon einzelne Zellen richten bereits 
großen Schaden an, da es sich um ein wiederverwendbares System handeln soll. Die 
Zellen befinden sich somit auch noch in der Kammer, wenn schon die Probe eines an-
deren Patienen hindurchfließt. Nach einiger Zeit sterben die Zellen ab und dadurch 
gelangt das Zellinnere in den Fluidstrom und verunreinigt ihn u. a. mit Proteinen, die 
nicht zu dem Patienten gehören, dessen Blutplasma aktuell untersucht werden soll. 
Dies kann zu falschen Messergebnissen und damit zu Fehldiagnosen führen. 
Eine vollständige online Bluttrennung von Vollblut (Hämatokrit ca. 40 %) in einem 
wiederverwendbaren Mikrosystem ist schwer zu realisieren und im Regelfall auch un-
nötig. Makroskopisch lässt sich Blut sehr leicht mittels Zentrifugation trennen, auch 
Einwegfilter sind denkbar. Einfache Tischzentrifugen, die zu diesem Zweck völlig 
ausreichen, sind schon für wenige 100 € zu haben und trennen das Blut innerhalb von 
Minuten. Das Plasma kann dann mit einer Pipette oder Spritze einfach abgenommen 
und in das Mikrosystem eingegeben werden. Es ist jedoch möglich, dass einzelne Zel-
len bei diesem Vorgang mit in die Pipette gelangen. Diese müssen unbedingt im Mik-
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rosystem entfernt werden, um das System zu schützen. Auch bei der Alternative der 
Abtrennung der Blutzellen durch einen Spritzenfilteraufsatz, sollte aus Sicherheits-
gründen eine zusätzliche Zellabtrennung im Mikrosystem vorgesehen werden. 
Es ergeben sich folgende Anforderungen an das Blutzellabtrennungssystem: 
• Abtrennen von einzelnen Zellen aus Blutplasma 
• Integrierbar in das Lab-on-Chip-Gesamtsystem für die Point-of-Care-
Diagnostik (siehe Kapitel 4.6.1) 
• Biokompatibilität 
• Sterilisierbarkeit 
• Blutplasma-Verbrauch möglichst gering 
Für die Versuche konnte auf Buffy-Coats, die von Deutschen Roten Kreuz freundli-
cherweise zur Verfügung gestellt wurden, zurückgegriffen werden. Somit war es mög-
lich die Versuche mit menschlichen Blutproben durchzuführen.  
4.3.3 Stand der Forschung 
Die Abtrennung von Blutzellen aus dem Plasma kann auf verschiedene Weisen ver-
wirklicht werden. Im makroskopischen wird fast ausschließlich mit Zentrifugation ge-
arbeitet. Mikroskopisch können jedoch auch andere Effekte produktiv genutzt werden. 
Ein kritischer Faktor bei der Literaturrecherche in diesem Gebiet ist, dass in den Arti-
keln häufig kein Hämatokrit-Wert der getrennten Proben angegeben wird, sondern nur 
pauschal von verdünntem Vollblut oder sogar von verdünntem Blutersatzstoff  
– hierbei handelt es sich zumeist um Nylonkügelchen in einem Glycerin-
Wassergemisch – gesprochen wird. Oft wird auch mit Tierblut gearbeitet, welches nur 
bedingt mit humanem Blut vergleichbar ist. Dies macht es schwierig die Methoden 
tatsächlich miteinander zu vergleichen und die Zahlenwerte der Ergebnisse zu inter-
pretieren. Mukherjee et al. unternehmen trotzdem in ihrem Übersichtsartikel von 2009 
den Versuch und geben einen interessanten Überblick [Muk 09]. 
In diesem Kapitel werden die für die hier etablierten Rahmenbedingungen und Anfor-
derungen in Frage kommenden Verfahren kurz erläutert, ihr Stand der Forschung 
knapp umrissen und anschließend bezüglich ihrer Einsatzfähigkeit für das hier vorge-
stellte Lab-on-a-Chip bewertet. Auf eine Angabe von Zahlenwerten wird bewusst ver-
zichtet, da wegen der jeweiligen unterschiedlichen Versuchsparameter insbesondere 
der Ausgangs-Zellkonzentrationen und der Unterschiede in der Messtechnik etc. zu 
weit ausgeholt werden müsste. 
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4.3.3.1 Ultraschalltrennverfahren 
Bei diesem Trennverfahren werden die Partikel bzw. die Zellen mit Schallwellen be-
einflusst. Hierzu wird in einem Kanal eine stehende Welle im rechten Winkel zur 
Strömungsrichtung erzeugt. Die Partikel sammeln sich durch die entstehenden Kräfte 
an den Wellenknoten, und können durch entsprechende Kanalführung abgetrennt wer-
den [Grö 98b; Grö 98a]. Dieses Prinzip wurde von verschiedenen Arbeitsgruppen mik-
rotechnisch umgesetzt. [Haw 96; Pet 07] 
Verschiedene Systemvarianten aus Glas, die freundlicherweise vom Department of 
Electrical Measurements (Lund Institute of Technology, Lund University) zur Verfü-
gung gestellt wurden [Pet 07], und selbst entwickelte Systemvarianten aus Silizium 
mit Glas wurden für die hier beschriebene Aufgabenstellung untersucht. Jedoch ließen 
sich die Designs nicht ohne weiteres in das Lab-on-a-Chip-Gesamtsystem integrieren, 
da das für das Gesamtsystem verwendete Material (Polydimethylsiloxan) sich nicht für 
die Ultraschalltrennung eignet. Auch hierzu wurden entsprechende Untersuchungen 
durchgeführt.  
4.3.3.2 Filtration 
Filter lassen sich an Hand ihrer Wirkprinzipien in drei verschiedene Unterarten auftei-
len: die Querstromfilter, die Tiefenfilter und die Kuchenfilter. Alle drei Arten wurden 
bereits mikrotechnisch umgesetzt [Ber 11; Che 08; Cho 07; Ji 08; Nab 11; Sak 10]. Ein 
großes Problem bei der Anwendung in der hier beschriebenen Aufgabenstellung ist 
sowohl die Realisierung der kontinuierlichen Trennung als auch der vollständigen 
Reinigung des Systems zwischen den Proben. Hinzu kommt, dass der Fließwiderstand 
bei Tiefenfilter- und Kuchenfilter-Systemen, die eine vollständige Auftrennung ge-
währleisten könnten, extrem hoch wird, da die Erythrozyten auch Kanalbreiten weit 
kleiner als ihr Zelldurchmesser passieren können. Querstromfilter haben dagegen nur 
geringe Ausbeuten und führen je nach Ausführung zu einer starken Verdünnung des 
Plasmas. 
4.3.3.3 Dielektrophorese 
Die Anreicherung von Leukozyten mittels Dielektrophorese wurde von Wang et al. 
beschrieben [Wan 00]. Eine Bluttrennung mit Dielektrophorese wurde von Gregory et 
al. unter Einsatz eines spiralförmigen Kanals und einer darüber liegenden rotierenden 
Schreibe, die auch das Pumpen realisiert, umgesetzt. Es handelt sich hier um eine 
Mischform aus unterschiedlichen Trennprinzipien [Gre 07]. Pommer et al. realisierten 
eine Abtrennung von Thrombozyten aus hochverdünnten Blutproben [Pom 08]. Eine 
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Beschreibung der Abtrennung aller Blutzellen zur Plasmagewinnung rein mit 
Dielektrophorese konnte nicht gefunden werden. Andere Partikel- und Zellabtrennun-
gen mit Dielektrophorese wurden jedoch schon von verschiedenen Arbeitsgruppen 
realisiert [Dem 07; Hun 08; Li 07]. 
4.3.3.4 Sedimentation mittels Zentrifugalkräften gegenüber Dean-Kräften 
Die Sedimentation kann mittels Zentrifugalkräften beschleunigt werden. Dies wird im 
Makroskopischen mit Zentrifugen realisiert. Mikroskopisch wurde dies ebenfalls be-
reits von einigen Arbeitsgruppen verwirklicht. Verwendet wird hierzu z. B. eine rotie-
rende Scheibe, ähnlich einer CD in einem CD-Spieler, auf die entsprechende Kanal-
strukturen aufgebracht sind. Es kann damit reines Blutplasma gewonnen werden. 
[Hae 06] Eine kontinuierliche Trennung mit Zu- und Abläufen sowie ein Einsatz für 
die hier gesteckten Rahmenbedingungen ist jedoch nicht möglich.  
Eine andere Möglichkeit Zentrifugalkräfte zu erzeugen ist durch eine Kanalkrümmung 
[Car 07], die sich bis hin zu einer Spirale auswachsen kann. Dieses Verfahren wird 
von verschiedenen Arbeitsgruppen beschrieben [Bha 08; Car 09; Gen 10; Kun 09; Rus 
09]. In solchen gekrümmten Kanälen treten jedoch auch Dean-Kräfte (siehe Kapi-
tel 2.1) auf, die den Zentrifugalkräften entgegenwirken können. Sie können jedoch 
auch zusätzlich zur Trennung genutzt werden. Je nach Fließgeschwindigkeit können 
somit unterschiedliche Zellverteilungen erreicht werden. Nach einigen Vorversuchen, 
die in Kapitel 4.3.4 und folgende beschrieben werden, wurde unter anderem dieses 
Trennverfahrens für die Nutzung ausgewählt. Es lässt sich auf engsten Raum realisie-
ren, kann kontinuierlich betrieben werden und kommt ohne externe Geräte aus. 
4.3.3.5 Plasmaskimming bzw. Zweifach-Fung-Effekt 
Mukherjee et al. zeigten in ihrem Übersichtsartikel eine hohe Trenneffizienz für die 
Nutzung des Zweifach-Fung-Effektes auf [Muk 09]. Trennsysteme, die ausschließlich 
auf dem Zweifach-Fung-Effekt basieren, sind jedoch nicht häufig zu finden. Als Bei-
spiele sei jedoch die Arbeitsgruppe um Yang genannt, die 2006 ein Trennsystem ba-
sierend auf dem Zweifach-Fung-Effekt mit 5 abzweigenden Plasmakanälen veröffent-
lichten [Yan 06]. Das von Kersaudy-Kerhoas et. al. 2010 veröffentlichte Trennsystem 
hat einen ähnlichen Grundaufbau, mit ebenfalls senkrecht abzweigenden jedoch beid-
seitig angeordneten Plasmakanälen [Ker 10]. Eine wichtige Rolle bei diesen beiden 
Systemen scheint jedoch auch die durch den Magnus-Effekt hervorgerufene Anreiche-
rung der Zellen in der Mitte des Kanals zu spielen. Blattert nutzt für sein Trennsystem 
zusätzlich zum Zweifach-Fung-Effekt die Zentrifugalkräfte. [Bla 06] 
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4.3.4 Umsetzung unter Nutzung des Zweifach-Fung-Effektes 
Wie bereits beschrieben (siehe Kapitel 4.3.1.2) basiert der Zweifach-Fung-Effekt auf 
unterschiedlichen Fließgeschwindigkeiten in zwei Folgekanälen und zwar an dem 
Punkt an dem sich ein Kanal in die zwei Kanäle aufteilt. Um dies zu erreichen wurden 
drei verschiedene Systemdesigns entwickelt. Diese werden im Folgenden zur besseren 
Übersicht in der chronologischen Reihenfolge ihrer Entwicklung beschrieben. 
4.3.4.1 Systemdesign-Variante 1 
Da es noch keine Beschreibungen von einer solchen Blutauftrennung in einem PDMS-
System gibt, wurden zunächst verschiedene symmetrische Designs (siehe 
Abbildung 28) gewählt, welche mit unterschiedlichen Fließgeschwindigkeiten an den 
Ausgängen getestet wurden. 
Abbildung 28: Systemdesign-Variante 1 des Y-Designs 
Dabei wurden die in Tabelle 6 dargestellten Abmessungen in 15 µm, 20 µm und 
25 µm Kanalhöhe hergestellt. Es wurde auch auf eine ausreichende Länge des Ein-
stromkanals geachtet (vgl. Kapitel 2.1). 
Es ist nicht möglich, an jedem Ausgang eine Pumpe anzuschließen und darüber unter-
schiedliche Fließgeschwindigkeiten einzustellen, da PDMS ein elastischer Werkstoff 
ist und durch den angelegten Unterdruck sich die Kanäle zusammenziehen. Dies ver-
ändert zum einen die Versuchsparameter, kann aber auch zu einem kompletten Ver-
schluss des Systems führen. Aus diesem Grund wurde mit einer Pumpe das Blut (40 % 
HKT) in den Eingang gepumpt (1 ml·h-1) und die unterschiedlichen Fließgeschwin-
digkeiten mittels Drosslung an den Ausgängen eingestellt. Um das Fließverhältnis zu 
bestimmen, wurde an den Ausgängen die Flüssigkeit aufgefangen und gewogen. Es 
zeigte sich, dass die Systeme mit 15 µm Kanaltiefe sehr zum Verstopfen neigen und es 
bezüglich des hohen Fließwiderstandes und der damit verbunden hohen Drücke oft zu 
Leckagen kommt.  
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Da mittels der Drosseln an den Schlauchenden ein präzises Einstellen der Geschwin-
digkeiten nicht möglich war, konnten keine Auftrennungsunterschiede zwischen den 
Systemvariationen detektiert werden. Es zeigte sich jedoch, dass bei einem Fließver-
hältnis von etwa 8:1 zellfreies Plasma gewonnen werden kann. 
4.3.4.2 Systemdesign-Variante 2 
Um die Fließgeschwindigkeiten präzise einzustellen, wurden Systeme mit unterschied-
lich breiten Ausgangskanälen (siehe Abbildung 29) designt. 
Abbildung 29: Systemdesign-Variante 2 der Y-Designs 
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In diesem System gelten die in Gleichung 6 beschriebenen Verhältnisse. 
  "/ 	 1/ 2 " 	 1 Gleichung 6
 gesamter Volumenstrom [m3·s-1] 
AKi  Querschnittsfläche von Kanal i (i=1, 2, …) [m2] 
Zu beachten ist, dass am Einlass die Flüssigkeit eingepumpt wird. Dadurch entwickelt 
sich im breiteren Kanal die höhere Fließgeschwindigkeit, da dort ein geringerer Fließ-
widerstand herrscht. Somit handelt es sich beim schmalen Kanal um den Plasma- und 
beim breiten Kanal um den Zellkanal.  
Mittels analytischer Berechnungen und Simulationen wurden die Fließgeschwindig-
keitsverhältnisse am Auftrennpunkt der Kanäle analysiert. 
Analytische Berechnung 
Zur analytischen Berechnung der benötigten Kanalbreiten der Systemdesign-
Variante 2 wurde eine Bernulli-Gleichung aufgestellt (siehe Gleichung 7) und mit den 
bekannten Randbedingungen ergänzt. 
"/) 2,3/ 2 4/5 2 6/ 	 7  , "

) 2,3 2 45 2 6 	 7
Gleichung 7

Ki  Reibungsverlust von Kanal i (i=1, 2, …) [J·kg-1] 
pKi  Druck am Ausgang von Kanal i (i=1, 2, …) [Pa] 
zKi  hydraulische Höhe des Ausgangs von Kanal i (i =1, 2, …) [m] 
g  Erdbeschleunigung [m·s-2] 
Durch die Form der Systemdesign-Variante 2 ergeben sich die in Gleichung 6 und 
Gleichung 8 bis Gleichung 13 aufgeführten Verhältnisse und Zusammenhänge. 
4/  ,4  4 Gleichung 8
patm  Atmosphärendruck [Pa] 
6/  , 6 Gleichung 9
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"/  , " , 	 , Gleichung 10
R  Fließgeschwindigkeitsverhältnis 
3  , 8 , 	 ,#), 	  , 	 " Gleichung 11
Ki  Rohrreibungsbeiwert von Kanal i (i=1, 2, …) [-] 
LKi  Länge von Kanal i (i=1, 2, …) [m] 
8  9: ! Gleichung 12
 !  " 	 5 , 	 ; Gleichung 13
Dadurch lässt sich die Formel entsprechend vereinfachen, umformen und schließlich 
mit Hilfe einer quadratischen Ergänzung nach dem Fließgeschwindigkeitsverhältnis R 
auflösen. Die Gleichung wurde unter Zuhilfenahme des Programms Maple® gelöst. 
Simulation 
Zur Simulation der Systemdesign-Variante 2 wurde das Programm Fluent verwendet. 
Hierzu wurden die 3D Modelle zunächst im Programm Gambit gezeichnet und ver-
netzt sowie die Randbedingungen definiert. Dieses Programm verwendet die Finite 
Volumen Methode. Die Zulänglichkeit des verwendeten Gitters wurde durch die Kon-
sistenz des Auslass-Massenstroms bei verschiedenen Gittergrößen überprüft. Es wurde 
ein Submap Structured Gitter mit hexaedrischen Elementen verwendet. Als Randbe-
dingungen wurden am Einlass der Massenfluss und am Auslass der Druck definiert. 
Im Anschluss wurde das Modell in Fluent importiert. 
Als Eigenschaften für die Flüssigkeit wurde eine Dichte von 1113 kg·m-3 und eine 
Viskosität von 4,7 mPa·s eingestellt und ein „Steady, viscous, laminar flow without 
consideration“ für die Energiegleichung verwendet. Die Konvergenz wurde durch den 
Vergleich des Massenstroms am Ein- und am Auslass sichergestellt. 
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Experimentelle Überprüfung 
In den analytischen Berechnungen und Simulationen zeigt sich, dass anhand der Sys-
temdesign-Variante 2 kein ausreichendes Strömungsverhältnis einstellbar ist, ohne 
mindestens einen zu engen (kleiner 12 µm) oder zu breiten Kanal wählen zu müssen. 
Trotzdem wurden Versuche mit an die minimalen Abmessungen angepassten Kanal-
breiten durchgeführt. Hierbei betrug die Breite des Zellkanals in beiden Fällen 60 µm 
und die des Einlaufkanals 25 µm. Für den Plasmakanal wurde einmal eine Breite von 
12,9 µm und einmal von 15 µm gewählt, und in dem in Abbildung 30 gezeigten Ver-
suchsaufbau untersucht. Hierbei wurde mit einer Spritzenpumpe das Blut in die Y-
Struktur gepumpt. An den Ausgängen befanden sich auf gleicher Höhe Auffanggefäße, 
die die beiden Fraktionen auffingen. Für einen korrekten Ablauf ist es sehr wichtig 
darauf zu achten, dass sich die Auslässe auf der selben hydrostatischen Höhe befinden, 
um eine Verfälschung der Ergebnisse zu vermeiden. 
Abbildung 30: Versuchsaufbau zur Untersuchung der Y-Systeme 
In Abbildung 31 ist zur Veranschaulichung einer der Versuche exemplarisch darge-
stellt. Wie leicht an den mikroskopischen Aufnahmen am rechten Bildrand zu erken-
nen ist, ist eine gute Aufkonzentration der Zellen erreicht worden. Zellfreies Plasma 
wurde jedoch nicht erzeugt. Zudem kam es durch Zellaggregate und Partikel häufig zu 
Verstopfungen der Systeme, was zu einer Verschlechterung der Auftrennung bis hin 
zu kompletten Ausfällen der Systeme führte. 
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Abbildung 31: Exemplarische Darstellung eines Versuchsdurchlaufes mit einer Systemdesign-
Variante 2 (12,9 µm Plasmakanal, 60 µm Zellkanal, 20 µm Kanalhöhe) 
Um das sich tatsächlich einstellende Fließverhältnis zu bestimmten, wurde die Menge 
der aufgefangenen Fraktionen nach einer festgelegten Zeit vermessen. Hierzu wurde 
zunächst das Leergewicht der Auffanggefäße ermittelt und nach dem Versuch das 
Vollgewicht. Um Fehler durch Dichteunterschiede zu vermeiden sowie möglichst re-
produzierbare Ergebnisse zu erhalten, wurde hierzu ein gefiltertes (Porengröße: 
0,2 µm) Glyzerin-DI-Wasser-Gemisch (46 % Gycerin) mit einer dynamischen Visko-
sität von 4,69 ± 0,02 mPa·s-1 (mit Kapillarviskosimeter gemessen, n=8) und einer 
Dichte von 1,113 ± 0,002 g·ml-1 (mit 24,951 ml Pyknometer gemessen, n=8) verwen-
det. Das Geschwindigkeitsverhältnis am Auftrennpunkt betrug bei beiden Varianten 
etwa 1,4. In Tabelle 7 sind die Ergebnisse der analytischen Berechnungen und die der 
Experimente dargestellt. 
Tabelle 7: Ergebnisse der analytischen Berechnung und der experimentellen Versuche der 
Fließgeschwindigkeiten von Systemdesign-Variante 2, mit Systemhöhe: 20 µm 
Breite Kanal 1 bK1
/µm 
Breite Kanal 2 bK2
/µm 




15 60 12,2 3,06 1,44 ± 0,35 
12,9 60 17,0 3,66 1,40 ± 0,38 
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4.3.4.3 Systemdesign-Variante 3 
Um größere Kanalbreiten nutzen zu können und den Fließwiderstand so gering wie 
möglich zu halten, wurde eine dritte Variante etabliert (siehe Abbildung 32). 
Abbildung 32: Systemdesign-Variante 3 der Y-Designs 
In dieser Systemdesign-Variante gelten die in Gleichung 14 und Gleichung 15 be-
schriebenen Zusammenhänge. 
  "/$ 	 1/$ 2 "$ 	 1$ Gleichung 14
  "/A% 	 1/A% 2 "A% 	 1A% Gleichung 15
vKi,Ein  mittlere Strömungsgeschwindigkeit in Kanal i (i=1, 2, …) am Eingang 
[m·s-1] 
vKi,Aus mittlere Strömungsgeschwindigkeit in Kanal i (i=1, 2, …) am Ausgang 
[m·s-1] 
AKi,Ein Querschnittsfläche von Kanal i (i=1, 2, …) am Eingang [m2] 
AKi,Aus Querschnittsfläche von Kanal i (i=1, 2, …) am Ausgang [m2] 
In diesem Design wird berücksichtigt, dass ausschließlich das Geschwindigkeitsver-
hältnis am Auftrennpunkt für die Zellabtrennung von Interesse ist. Eine weitere Beibe-
haltung der Kanalbreite über den Auftrennpunkt hinaus ist nicht notwendig. Somit 
kann über eine konvergente bzw. divergente Gestaltung ein gleicher Fließwiderstand 
der beiden Kanäle erzeugt werden. Gleichzeitig wird durch unterschiedliche Kanal-
breiten am Auftrennpunkt die Fließgeschwindigkeit entsprechend eingestellt.  
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Simulation 
Für diese Design-Variante wurden ebenfalls Simulationen unter denselben Bedingun-
gen wie in Kapitel 4.3.4.2 durchgeführt. Zur Verdeutlichung ist in Abbildung 33 das 
Fließgeschwindigkeitsprofil auf halber Kanalhöhe mit Vektoren dargestellt. 
Abbildung 33: Exemplarische Darstellung einer Simulation einer der Systemdesign-Variante 3; 
(bK1,ein= bK2,aus = 15 µm, bK1,aus = 180 µm, bK2,ein = 75 µm, 20 µm Kanalhöhe); Ausschnitt um den 
Auftrennpunkt 
Zu sehen ist ein Ausschnitt um den Auftrennpunkt, links befindet sich der Einlauf, 
nach unten geht Kanal 1 und nach rechts Kanal 2 ab. Am Eingang zu Kanal 2 herrscht 
im Vergleich zu Kanal 1 die deutlich höhere Geschwindigkeit vor. Das Geschwindig-
keitsverhältnis beträgt nach Simulation 1 : 11,3. Die Ergebnisse der anderen simulier-
ten Geometrien sind in Tabelle 8 dargestellt. 
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Tabelle 8: Numerische Simulation der Fließgeschwindigkeiten von Systemdesign-Variante 3; 









<=> 	 <=?.? @=> 	 @=?.?
40 20 40 80 2,720 2,72 
60 20 20 120 1,650 4,94 
80 20 15 120 1,120 5,97 
15 15 100 500 41,10 6,16 
50 15 20 150 3,07 7,68 
60 20 15 180 1,933 7,73 
75 20 15 180 1,640 8,22 
100 20 20 180 1,633 8,16 
50 15 15 150 2,656 8,85 
75 15 15 180 2,253 11,3 
bKi,Ein Breite am Eingang des Kanals i (i=1, 2, …) [m] 
bKi,Aus Breite am Ausgang des Kanals i (i=1, 2, …) [m] 
LKi  Länge von Kanal i (i=1, 2, …) [m] 
Die Simulationen zeigen deutlich, dass ein Fließgeschwindigkeitsverhältnis größer 8 
möglich ist. 
Experimentelle Überprüfung 
Zur Überprüfung der Simulationen wurde das Fließgeschwindigkeitsverhältnis mit 
dem oben beschriebenen Glyzerin-DI-Wasser-Gemisch für die schlechteste und die 
drei besten Varianten bestimmt. Zusätzlich wurden zwei weitere Systemvarianten, von 
welchen noch bessere Ergebnisse erwartet wurden, untersucht. Die Ergebnisse sind in 
Tabelle 9 dargestellt. 
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Tabelle 9: Vergleich der Simulations- mit den Versuchsergebnissen der Systemdesign-













40 20 40 80 2,72 2,34 ± 0,22 
50 15 15 150 8,85 9,56 ± 2,48 
75 20 15 180 8,22 10,33 ± 2,37 
75 15 15 180 11,3 12,02 ± 1,69 
100 20 15 180  11,55 ± 4,30 
100 15 15 180  15,65 ± 2,16 
LEinlauf  Einlaufstrecke [m] 
Die Ergebnisse der Versuche mit filtriertem Glycerin-DI-Wasser-Gemisch zeigen, 
dass die getroffenen Annahmen und Rahmenbedingungen für die Simulation die Reali-
tät der Versuche sehr gut abbilden. Im Folgenden wurden Versuche mit Vollblut und 
Blutverdünunngen durchgeführt, um den möglichen Auftrennungsgrad zu untersuchen. 
Bei diesen Versuchen kam es leider häufig zu vollständigen oder auch teilweisen Ver-
stopfungen bzw. Blockaden der Kanäle, was die Ergebnisse stark verfälschte und eine 
vollständige Auftrennung verhinderte. Ein solches Verhalten ließe sich nur mit Blut-
proben ohne Agglomerate und Partikel vermeiden. Dies kann jedoch auch im späteren 
Einsatz nicht garantiert werden. Deshalb wird für den Einsatz als Vortrennung für ein 
Lab-on-a-Chip-System die Trennung rein auf Basis der Zweifach-Fung-Kräfte wegen 
der hohen Störanfälligkeit verworfen. Das Prinzip an sich ist jedoch sehr vielverspre-
chend. Aus diesem Grund wird es in Kapitel 4.3.5 noch einmal aufgegriffen und in 
Kombination verwendet. 
4.3.5 Umsetzung unter Nutzung der Zentrifugalkraft und Deankräfte 
Zunächst wurde das Verhalten der Blutzellen in bereits vorliegenden Spiralen-
Strukturen beobachtet. Hierbei handelte es sich um SU-8-Spiralen. Diese wurden mit 
einem Niedertemperatur-PECVD-Nitrid (PECVD = Plasmaunterstützte chemische 
Gasphasenabscheidung) beschichtet, um sie anschließend mit einem PDMS-Layer ver-
schließen zu können. Dies konnte mit dem bereits beschriebenen, auf einer Sauerstoff-
plasma-Aktivierung basierenden, Bondprozess erfolgen (vgl. Kapitel 4.2.4). Die fluid-
ische Kontaktierung erfolgte mittels einer Edelstahlhülse, die zusätzlich zur Erhöhung 
der Stabilität mit Silikonklebstoff (RS Components) fixiert wurde. 
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Abbildung 34: SU-8 Spiralen mit PDMS verschlossen und Edelstahlhülse zur fluidischen Kon-
taktierung 
Die zwei Spiralen-Designs wiesen 500 µm und 1000 µm Kanalbreiten und eineinhalb 
Windungen auf. Die jeweilige Kanalbreite und Wandstärke der Spirale sind identisch 
gewählt, die Kanalhöhe beträgt 500 µm. 
Bei unterschiedlichen Fließgeschwindigkeiten ließ sich bei einem Hämatokrit von 
10 % deutlich die Anreicherung der Zellen auf bestimmten Bahnen erkennen. Bei 
100 µl·min-1 ordnen sich die Zellen entlang der Innenbahn, bei 500 µl·min-1 auf der 
Außenbahn der Spirale an (siehe Abbildung 35). 
Abbildung 35: Ca. 45° Ausschnitt einer SU-8 Spirale mit Blut (10% Hämatokrit) links bei 
100 µl·min-1, rechts bei 500 µl·min-1. Der Einlass ist im linken oberen Bildrand. 
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Dieses Verhalten war auf Grund der gegeneinander wirkenden Dean- und Zentrifugal-
kräfte zu erwarten. Diese ersten Vorversuche zeigen das große Potential dieser Trenn-
methode auf. 
4.3.6 Kombination der Effekte 
Resultierend aus den Ergebnissen der Trennversuche mit Zentrifugal-/Deankräften und 
mit dem Zweifach-Fung-Effekt wurden Systeme mit einer Kombination der beiden 
Prinzipien designt (siehe Abbildung 36).  
Abbildung 36: Design der Spirale kombiniert mit Zweifach-Fung-Effekt-Trennung, Kanal grau 
hinterlegt  
Zur Simulation wurde erneut das Programm Fluent verwendet (verwendete Parameter 
und Einstellung vgl. 4.3.4.2). Die Simulationsergebnisse zeigen ein hohes Potenzial 
dieser Methode. 
Der Eingang für die Blutprobe befindet sich in der Mitte der Spirale. Deshalb ist eine 
seitliche Zuführung ohne zusätzliche Layer und Durchkontaktierungen nicht möglich. 
Eine orthogonale Zuführung mittels einer eingeklebten Metallkapillare ist sehr auf-
wendig zu realisieren und für eine breit angelegte Versuchsreihe unproduktiv.  
Es wurde deshalb ein Halter aus Polycarbonat hergestellt und die PDMS-Kanal-
Strukturen auf ein Glassubstrat mit Durchgangslöchern gebondet. O-Ringe dichten 
zwischen Konnektor und Glas, um den leckagefreien Anschluss zu ermöglichen (siehe 
Abbildung 37).  
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Abbildung 37: Konnektor für Bluttrennsysteme 
Es wurden verschiedene Designs entworfen und angefertigt. Dabei wurden alle De-
signs mit 1 und mit 1,5 Windungen realisiert. Der Kanal mit der hohen Fließge-
schwindigkeit am Auftrennpunkt wurde je nach Variante innen oder außen angeordnet. 
Ebenfalls wurden verschiedene Kanalhöhen getestet. Erste Versuche mit den kombi-
nierten Systemen wurden durchgeführt. Dass der Einfluss des Zweifach-Fung-Effektes 
tatsächlich gegen die Zentrifugalkraft bestehen kann, konnte in den Versuchen deut-
lich beobachtet werden (siehe Abbildung 38). 
Abbildung 38: PDMS-Spirale kombiniert mit Zweifach-Fung-Effekt-Trennung, 1 Windung; 
Hämatokrit: 2 %; Fließgeschwindigkeit: 500 µl·h-1 
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Hierzu wurden Systeme verwendet, bei welchen der Kanal mit der hohen Fließge-
schwindigkeit am Auftrennpunkt an der Spiralinnenseite angeordnet ist. Wird bei die-
ser Anordnung eine hohe Fließgeschwindigkeit gewählt, ordnen sich die Zellen an der 
Außenseite des Kanals an. Am Auftrennpunkt jedoch biegt ein Großteil dieser Zellen 
in den Kanal mit der schnelleren Fließgeschwindigkeit ab (vergleiche Abbildung 38). 
Es wurde eine deutliche Anreicherung der Zellen beobachtet. Ein vollständig zellfreies 
Plasma konnte jedoch noch nicht erreicht werden. Es wurden aber folgende Einfluss-
faktoren auf die Trennung identifiziert: 
• Fließgeschwindigkeit  
• Kanalwandprofil beim Eingang in die Spirale 
• Kanalquerschnitt (Kanalhöhe und -breite) 
• Anzahl der Windungen 
• Kanalwandprofil am Auftrennpunkt 
• Anordnung der Kanäle am Auftrennpunkt 
• Geschwindigkeitsverhältnis am Auftrennpunkt (dabei ist auch der Gegendruck 
an den Ausgängen durch den Fließwiderstand nachgeschalteter Systeme zu be-
rücksichtigen) 
• Ausrichtung des Systems im Erdschwerefeld 
• Hämatokrit 
Zusätzlich wird vermutet, dass die Eigenschaften der Kanalwände bezüglich 
Hydrophobizität bzw. Hydrophilität eine Rolle spielen. 
Dieses neuartige kombinierte Trennverfahren hat das Potential auch hohe Hämatokrite 
bis hin zu Vollblut zu trennen. Durch seinen geringen Fließwiderstand ist es ideal für 
den Lab-on-a-Chip-Einsatz und neigt nicht zum Verstopfen. Es ermöglicht eine hohe 
Plasmaausbeute, da es durch die konvergenten und divergenten Auslaufkanäle, die 
Dean-Kräfte und Zentrifugalkräfte das benötigte Fließprofil erzeugt. 
Die oben aufgeführten einzelnen Parameter sowie ihre Wechselwirkungen untereinan-
der sind sehr komplex. Sie müssen in einem eigenständigen Projekt noch weiter unter-
sucht werden, um ein vollständig optimiertes System zur Erzeugung zellfreien Plasmas 
zu erhalten. 
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4.4 Affinitätschromatographie-Kammer 
Zur Aufreinigung und Aufkonzentration der Proben wurde eine miniaturisierte Affini-
tätschromatographie-Kammer entwickelt und optimiert. Hierzu wurde die von 
Michalzik beschriebene Kammer als Grundlage verwendet [Mic 09]. Es handelt sich 
um eine von Gitterstrukturen flankierte mikrofluidische Kammer, die seitlich mit 
Beads (Kügelchen) gefüllt werden kann. Auf den Beads können je nach Aufgabenstel-
lung verschiedene Moleküle immobilisiert werden. Durch ihre große Oberfläche er-
möglichen sie eine hohe Kapazität der Kammer auf kleinem Raum. Beads werden 
standardmäßig in der Biotechnologie zur Affinitätschromatographie verwendet. Hierzu 
werden sie in Säulen gefüllt, die dann von den entsprechenden Proben durchströmt 
werden.  
4.4.1 Theorie 
Bei der Affinitätschromatographie wird die hohe Spezifität der Bindungseigenschaften 
von Biomolekülen ausgenutzt. So können Zielmoleküle über speziell ausgewählte 
Fängermoleküle gebunden werden, wobei alle anderen Moleküle in der Lösung fortge-
spült werden (siehe Abbildung 39). Im Falle der Affinitätschromatographie-Kammer 
werden die Fängermoleküle auf den Oberflächen der Beads immobilisiert, die hier als 
Substrat dienen. 
Abbildung 39: Prinzip der Affinitätschromatographie 
Zu beachten ist neben der Auswahl des Fängermoleküls auch die Blockade der restli-
chen Oberfläche des Substrates (hier des Bead), um eine unspezifische Anbindung 
direkt an der Oberfläche zu verhindern. Die verwendete Blockungsreagenz muss eben-
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falls sehr speziell auf die Anwendungsaufgabe abgestimmt sein, um wiederum unspe-
zifische Anbindungen an die Blockungsreagenz zu vermeiden. 
Eine weitere Herausforderung stellt das Ablösen (Elution) der Zielmoleküle vom 
Fängermolekül dar. Dies ist zum einen notwendig, um die Beads vor einer erneuten 
Verwendung zu regenerieren und zum anderen, um die nun gereinigten Zielmoleküle 
auffangen bzw. mit einem Sensor nachweisen zu können. Hierzu gibt es im Prinzip 
drei unterschiedliche Möglichkeiten, die in Abbildung 40 dargestellt sind. Bei der 
kompetitiven Regeneration wird das Zielmolekül mit einem zum Fängermolekül hoch 
affinen Molekül, das u. U. in hoher Konzentration aufgegeben wird, verdrängt. Als 
Alternative können durch langes Spülen, die Zielmoleküle ebenfalls nach und nach 
bedingt durch den Diffusionsgradienten weggewaschen werden. Als dritte Möglichkeit 
kann das Molekül in seiner Konformation verändert werden. Ausgelöst wird dies 
durch veränderte Umgebungsbedingungen (z. B.: pH-Wert, Salzkonzententration etc.). 
Durch die geänderte Konformation verlieren Fänger- und Zielmolekül die Affinität 
zueinander und das Zielmolekül kann weggespült werden. [Hol 97; Reh 01] 
Abbildung 40: Prinzipien der Elution bei der Affinitätschromatographie 
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4.4.2 Stand der Forschung 
Kammern für Beads in mikrofluischen Systemen wurden bereits verschiedentlich be-
schrieben. Andersen et al. stellten 2001 drei unterschiedliche Designvarianten zur Im-
mobilisierung von Beads für biochemische Untersuchungen in einem mikrofluidischen 
System vor [And 01]. Du et al. immobilisierten Beads im einem Array, um 
Immunoassays durchzuführen [Du 11]. Demming verwendet eine Bead-Kammer in 
ihrem System zur Glukose-Konzentrationsbestimmung [Dem 11]. Die hier vorgestellte 
Kammer wurde zusammen mit Michalzik entwickelt und weiter optimiert [Mic 09]. 
4.4.3 Anwendung, Rahmenbedingungen und Anforderungen 
Die Affinitätschromatographie-Kammer wird in dem in dieser Arbeit beschriebenen 
Projekt zur Point-of-Care-Diagnostik eingesetzt. In diesem Projekt soll C-reaktives 
Protein im Blutplasma detektiert werden. Die zahlreichen verschiedenen Proteine im 
Blutplasma können auf der Quarzresonator-Elektroden-Oberfläche zu Matrixeffekten 
führen, weswegen eine vorherige Aufreinigung des CRPs die Sicherheit des Sensors 
verbessert. Hinzu kommt, dass durch eine Aufkonzentration des CRP in der Affinitäts-
chromatographie-Kammer die Empfindlichkeit des Systems gesteigert werden soll. 
Folgende Anforderungen werden an die Kammer gestellt: 
• Aufkonzentration 
• Aufreinigung 
• Integration in ein fluidisches System aus Polydimethylsiloxan 
• Beads dürfen nicht aus der Kammer gespült werden 
• gleichmäßige Durchströmung 
• möglichst geringer Fließwiderstand 
4.4.4 Umsetzung 
Die Kammer ist aus zwei identischen PDMS-Layern aufgebaut, die aufeinander 
gebondet (vgl. 4.2.1 und 4.2.4) werden. Um ein Auswaschen der Beads zu verhindern 
wird der mit Beads gefüllt Raum von zwei Gitterstrukturen umrahmt. Das Einfüllen 
der Beads erfolgt durch einen seitlichen Kanal, der nach der Befüllung verschlossen 
wird.  
Die Form der Kammer und der Gitterstruktur wurde mit fluidschen Simulationen und 
mit Hilfe von Experimenten untersucht und verbessert. Für die Simulation wurde das 
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Programm ANSYS verwendet. Die Experimente wurden mit farbigen Lösungen 
durchgeführt, um das Strömungsverhalten optimal beobachten zu können.  
Die Winkel der ehemals eckigen Kammer wurden durch Radien ersetzt. Dabei wurde 
ein Kompromiss zwischen einem möglichst kleinen Ein- und Ausströmbereich, einer 
möglichst gleichmäßigen Durchströmung der Beadpackung sowie einem möglichst 
kleinen Fließwiderstand angestrebt. Beim alten Design kam es häufig zum Durchhän-
gen des Kammerdeckels und bei der Herstellung so zu einem Bondpunkt in der Mitte 
der Kammer. Die Kammer wird dadurch unbrauchbar. Um dies zu verhindern, wurden 
im neuen Design Stützstrukturen im Beadraum der Kammer vorgesehen. 
Die ehemals achteckige Stabstruktur des Gitters wurde ebenfalls stromlinienförmiger 
gestaltet. Dadurch konnte der minimale Abstand, der zum Rückhalt der Beads benötigt 
wird, auf einen sehr kleinen Bereich beschränkt und somit der Fließwiderstand verrin-
gert werden. In Abbildung 41 sind altes und neues Design gegenübergestellt. Das Vo-
lumen der Beadkammer kann in bestimmten Grenzen der Anwendungsaufgabe ent-
sprechend über die Strukturhöhe angepasst werden.  
Abbildung 41: Vergleich altes und neues Design der Affinitätschromatographie-Kammer 
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4.4.5 Charakterisierung 
Erste Versuche mit der Affinitätschromatographie-Kammer in Kombination mit dem 
Quarzsensor wurden erfolgreich mit Bovine Serum Albumin (BSA) durchgeführt und 
sind bereits von Michalzik beschrieben worden [Mic 09]. 
Zusätzlich konnte auch die Anbindung von CRP in der Affinitätschromatographie-
Kammer gezeigt werden. Hierzu wurden Kammern mit einem Innenvolumen von 
33 µl verwendet. Da bis Ende diese Arbeit keine Antikörper-Kombination (Set aus 
zwei Antikörpern) zur Verfügung stand, die zum einen das Anbinden und Eluieren von 
CRP in der Affinitätschromatographie-Kammer zulässt und es zum anderen ermög-
licht, das CRP nach der Elution auf dem Sensor nachzuweisen, wurde der Versuch 
modifiziert. Hierzu wurden die „single chain fragment variable“ (scFv)-
Antikörperfragmente Anti-CRP-IIE3, die von Al-Halabi (Department of Biotechnolo-
gy, Institut für Biochemie und Biotechnologie, TU Braunschweig) für die Verwendung 
auf der QCM entwickelt wurden, an Epoxy-Sepharose-Beads gebunden und die freien 
Bindungsstellen mit Milchpulver blockiert. 33 µl dieser Beads wurden mit einer Kol-
benhubpipette in die Kammer eingefüllt und die Einfüllöffnung mit Silikonklebstoff 
(RS Components) verschlossen. Nach dem Aushärten des Klebstoffs, was zur Scho-
nung der scFv auf den Beads bei 4 °C erfolgte, wurde die Kammer zunächst mit phos-
phatgepufferter Salzlösung (phosphate buffered saline, PBS) gespült. Im Anschluss 
wurde die Kammer mit 100 ml 10 mg·ml-1 CRP-Lösung durchströmt und die Fraktion 
am Ausgang aufgefangen. Die aufgegebene sowie die aufgefangene Lösung wurden 
mit einem Enzyme Linked Immuno Sorbent Assay (ELISA) untersucht. Dabei konnte 
eine Abreicherung von 41 % nachgewiesen werden. Es ist zu erwarten, dass speziell 
für die Affinitätschromatographie-Kammer entwickelte Antikörper ein noch besseres 
Verhalten zeigen werden. 
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4.5 Quarzmikrowaage 
Die Quarzmikrowaage wird in beiden nachfolgend beschriebenen mikrofluidischen 
Sensoren verwendet. In diesem Kapitel werden alle relevanten Informationen zusam-
mengefasst, die für beide Gültigkeit haben. Projektspezifische Details und entspre-
chende Anpassungen etc. werden gesondert in den betreffenden Anwendungskapiteln 
beschrieben. 
4.5.1 Theorie 
Der einkristalline Quarz zeigt piezoelektrisches Verhalten. Dies bedeutet, dass durch 
ein Anlegen eines elektrischen Potenzialunterschiedes eine mechanische Verformung 
(direkter piezoelektischer Effekt) und umgekehrt durch eine mechanische Verformung 
ein elektrischer Potenzialunterschied (indirekter piezoelektischer Effekt) hervorgeru-
fen werden kann. Dieser Effekt wurde 1880 von den Brüdern Curie beschrieben 
[Cur 80]. Der Einsatz von Quarzen als Taktgeber in Schaltungen ist sehr gebräuchlich 
und auf ihre Eigenschaft als sehr stabile Schwinger zurückzuführen. Durch Wahl der 
Schnittebene, d. h. durch die Wahl der Winkel zu den Raumachsen des Kristallgitters 
im einkristallinen Quarz, können Schwingungsform, möglicher Resonanzfrequenz-
bereich und Temperaturverhalten festgelegt werden. Bei den Schwingungsformen wird 
u. a. zwischen Biegeschwinger, Dehnungsschwinger, Dickenscherschwinger und Flä-
chenscherschwinger unterschieden. Die Schnittebene wird mit einer Buchstabenkom-
bination benannt. In dieser Arbeit werden Quarze mit AT-Schnitt verwendet 
(A: Schnittwinkel von 35°15’ zur Z-Achse; T: temperaturkompensiert). Diese weisen 
eine lineare und sehr geringe Temperaturabhängigkeit der Resonanzfrequenz im 
Raumtemperaturbereich auf und sind Dickenscherschwinger. 
Bei Dickenscherschwingern schwingen die beiden flächig elektrisch kontaktierten 
Oberflächen des Quarzplättchens gegenläufig zueinander. Die Richtung der Welle ist 
normal zu diesen Oberflächen. Die Transversalwelle hat bei der Grundschwingung 
ihren Knoten in der Mitte der Dicke des Plättchens.  
Die Schwingung wird zum Rand der aktiven Fläche hin durch die umliegenden inakti-
ven Bereiche immer mehr gedämpft. D. h. die größte Auslenkung liegt im Zentrum der 
aktiven Fläche. 
Die Resonanzfrequenz f0 bestimmt sich durch den in Gleichung 16 angegebenen Zu-
sammenhang zwischen Schermodul q, Dichte 	q und Dicke dq.  
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EF  , G
HI5I)I Gleichung 16
f0  Resonanzfrequenz [Hz] 
q  Schermodul des Quarzmaterials [kg·s-2·m-1] 
	q  Dichte des Quarzmaterials [kg·m-3] 
dq  Dicke des Quarzes [m] 
Der Dickenscherschwinger kann auch in einem ungeraden ganzzahligen Vielfachen 
seiner Resonanzfrequenz (in den sogenannten Obertönen) betrieben werden. Gerade 
ganzzahlige Vielfache sind nicht möglich, da dabei jeweils das gleiche Potential an 
den gegenüberliegenden Elektroden angelegt werden müsste, wodurch jedoch keine 
Schwingung erzeugt werden kann. 
Die Verwendung als Quarzmikrowaage wurde von Sauerbrey 1959 eingeführt. Er be-
schrieb auch den linearen Zusammenhang zwischen Frequenzänderung f und der an-
gelagerten Masse m für starre Massen im Vakuum (siehe Gleichung 17), welcher bis 
zu einer Änderung von 2 % der Grundresonanzfrequenz Gültigkeit hat. [Sau 59] 
JE  ,K ) 	 EF 	 JL1MNO 	 PHI 	 5I Gleichung 17
f  Frequenzänderung [Hz] 
m  Angelagerte Masse [kg] 
APiezo  piezoelektrisch aktive Fläche [m2] 
Bei Betrieb des Quarzresonators in Flüssigkeiten sowie bei Beschichtung mit 
viskoelastischen Schichten, wie in dieser Arbeit verwendet, wird die Schwingung zu-
sätzlich beeinflusst.  
Durch das Butterworth-van-Dyke (BVD)-Ersatzschaltbild kann dieses Verhalten bei 
Betrieb nahe der Resonanzfrequenz und bei geringer Dämpfung und Belastung mo-
dellhaft beschrieben werden. In Abbildung 42 ist ein solches Ersatzschaltbild darge-
stellt.  
In folgenden Literaturstellen wird das Butterworth-van-Dyke-Ersatzschaltbild und die 
Kalkulation der einzelnen Bauelemente näher beschrieben. [Ban 99; Edw 94; Mar 91]  
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Abbildung 42: Butterworth-van-Dyke-Ersatzschaltbild für einen mit viskoelastischen Schichten 
versehenen und in Flüssigkeit betriebenen Quarzresonator 
Die Berechnung der einzelnen Bauelemente erfordert detailiertes Wissen über das me-
chanische Verhalten der aufgebrachten Schichten und der Flüssigkeit. Insbesondere 
die benötigten Schichteigenschaften, wie die Schichtdicke oder die -viskosität sind für 
die verwendeten Biomoleküle schwer zu bestimmen, da sie sich z. B. je nach Kopp-
lungsart und pH-Wert umformen. Deshalb können Daten, die nicht in der selben Ver-
suchsumgebung bestimmt wurden, nicht bzw. nur bedingt verwendet werden. Hinzu 
kommt, dass die Oberflächenrauheit der Elektrode eine direkte Bestimmung der 
Schichtdicke (z. B. durch taktile oder mikroskopische Messsysteme) schwer interpre-
tierbar macht. Aus diesen Gründen wurde auf eine theoretische Herangehensweise zur 
Ergebnisauswertung verzichtet und auf eine Kalibrierung zurückgegriffen. 
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Eine wichtige Größe, die relativ einfach zu bestimmen ist, ist die charakteristische 
Länge der Einhüllenden der Eindringfunktion der Scherwelle fl bei newtonschen 
Fluiden (siehe Gleichung 18). [Tak 85]. 
QR  ,() 	 ,;R5R 	 ,S [Tak 85] Gleichung 18
fl  Eindringtiefe der Scherwelle bei newtonschen Flüssigkeiten 
  Kreisfrequenz [s-1] 
Über sie kann die Eindringtiefe auch bei Quarzen mit Schichtbeladung angenähert 
werden, wenn die Schicht viel dünner als die Eindringtiefe ist [Mar 91]. Beladungen 
die dicker sind als einige Eindringtiefenlängen, können vom Quarzresonator nicht 
mehr wahrgenommen werden [Hil 01]. Es ist somit darauf zu achten, dass die Anbin-
dung der Moleküle, die detektiert werden sollen, möglichst nah am Quarz stattfindet, 
um eine möglichst große Wirkung zu erzielen. Die Schicht, die die Anbindung reali-
siert, muss vorzugsweise dünn designt werden. Von langkettigen sich selbst-
sortierenden Monolayern (self assembling monolayer, SAM) und großen Antikörpern 
usw. ist also abzusehen. Eine Diskussion über den Einfluss von viskoelastischen 
Schichten auf Dickenscherschwinger ist bei Bandey et al. sowie Hillman und Jackson 
zu finden [Ban 99; Hil 01]. 
4.5.2 Stand der Forschung und Technik 
Die Quarzmikrowaage als Biosensor erringt immer mehr Aufmerksamkeit und es wird 
an vielen Standorten daran geforscht. Zwischen 2001 und 2009 stieg die Anzahl an 
Veröffentlichung pro Jahr in diesem Gebiet um mehr als das Fünffache. Dabei er-
streckt sich das Detektions-Spektrum angefangen bei kleinen Molekülen über Zucker 
und Nukleinsäuren bis hin zu ganzen Zellen. Auch kommerzielle Systeme sind mitt-
lerweile auf dem Markt erhältlich. In den Übersichtsartikeln von Cooper, Becker und 
Singleton werden die Entwicklungen der letzten Jahre zusammengefasst und einzelne 
Highlights genauer beleuchtet [Bec 11; Coo 07]. Der Stand der Forschung im Bereich 
Quarzmikrowaage und anderer Sensorsysteme bezogen auf die Detektion der in dieser 
Arbeit fokussierten Anwendungen (C-reaktives Protein und Influenza-Viruspartikel) 
werden in folgenden Kapiteln vorgestellt: 4.6.1.1 und 4.6.2.1. 
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4.5.3 Anwendung, Rahmenbedingungen und Anforderungen 
Die Quarzmikrowaage wird in den in dieser Arbeit beschriebenen Projekten zum einen 
zur Detektion von C-reaktivem Protein und zum anderen von Influenza-Viruspartikeln 
eingesetzt. Hierzu wurden ein Quarzresonator mit einer geeigneten Schwingfrequenz, 
die entsprechende Ansteuerung sowie die Einbindung in ein fluidisches System benö-
tigt. Hinzu kam die sensitive Beschichtung der aktiven Fläche des Quarzes, um nur die 
zu detektierenden Stoffe anzubinden. 
Dabei kam bei beiden Projekten folgenden Punkten besondere Gewichtung zu: 
• Integration in ein mikrofluidisches System aus Polydimethylsiloxan 
• gleichmäßige Strömung über die Elektrode des Quarzes 
• direkte Nachweismethode 
• sichere Detektion 
Die nur in den jeweiligen Projekten benötigten Anforderungen werden gesondert in 
den entsprechenden Unterkapiteln beschrieben (vgl. Kapitel 4.6.1.2 und 4.6.2.2). 
4.5.4 Umsetzung 
Bei der Umsetzung der Quarzmikrowaage wurde auf Erkenntnisse von Rabe und 
Michalzik zurückgegriffen und zusammen mit Michalzik an neuen Strategien gearbei-
tet [Mic 09; Rab 03]. Die Einbettung in das fluidische System wird in drei Masken-
ebenen, die wiederum auf zwei Layer aufgeteilt sind, realisiert. Die unterste Ebene 
enthält eine Aussparung unter der aktiven Fläche des Quarzes, um das ungestörte 
Schwingen zu ermöglichen, sowie eine seitliche Öffnung bis unter den Quarzresona-
tor-Rand zur elektrischen Kontaktierung. Die nächste Ebene beinhaltet die Ausspa-
rung, in die der Quarzresonator eingelegt wird, und nimmt auch die gesamte seitliche 
Öffnung zur Kontaktierung auf, um die Fertigung der beiden unteren Ebenen in einem 
PDMS-Layer zu ermöglichen. Die ansonsten notwendige Hinterschneidung würde ein 
Entformen des PDMS verhindern. Zusätzlich ist in beide Maskenebenen dieses 
PDMS-Layers ein Abdampfkanal integriert, der die sich bildende Kammer unter dem 
Quarz mit der Außenluft verbindet. Dieser ermöglicht es dem beim Bondvorgang ver-
wendeten Ethanol, welches sonst unter dem Quarz eingeschlossen wäre und beim 
Ausheiz-Schritt des Bondprozesses den Quarz anheben würde, ungehindert zu ver-
dampfen. Die dritte Maskenebene wird in einem zweiten PDMS-Layer realisiert und 
enthält die fluidführende Kammer, die fluidischen Kanäle und Anschlüsse sowie eine 
Aussparung für die elektrische Kontaktierung der zweiten Elektrode des Quarzresona-
tors. Die Form der Kammer wurde mehrfach mit Hilfe von Simulationen und Farbtests 
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(d. h. das Durchströmen mit angefärbten Lösungen zur mikroskopischen Beobachtung 
des Fließverhaltens) angepasst und ermöglicht im aktuellen Design ein gleichmäßiges 
Überströmen der aktiven Fläche des Quarzresonators. Der Resonator wird mit der 
ungeätzten Seite zur fluidführenden Kammer eingebunden, um den optimalen Kontakt 
des strömenden Fluids mit dem Resonator nicht durch die Ätzgrube zu behindern. 
Zur elektrischen Kontaktierung wird der Resonator mit einem Leitsilikon (Ecco-
bond 59 C, Emerson & Cuming), dass über die vorgesehenen Öffnungen im PDMS 
mit einer Kolbenhub-Pipette aufgebracht wird, mit den Leiterbahnen einer Platine ver-
bunden. Zur Erhöhung der Stabilität wird das System zuvor mit Silikonklebstoff (RS 
Components) auf der Platine fixiert. 
Abbildung 43: Aufbau des QCM-Sensors als Einzelsystem; links: beide PDMS-Layer und der 
Quarzresonator; rechts: einsatzbereiter Sensor 
Zur Detektion wird die Goldelektrode des Quarzresonators mit zum nachzuweisenden 
Stoff affinen Molekülen bestückt. Dazu wird die Chemisorption von Schwefel auf 
Gold genutzt, die eine feste Anbindung dieser Moleküle ermöglicht. Stoffe, die über 
keine freie Schwefelgruppe verfügen, können trotzdem über sogenannte Linker ange-
bunden werden. Als Linker eignen sich SAM mit Schwefelgruppen. Diese binden sich 
in einer ein Molekül dicken Schicht über ihren Schwefel an das Gold und können an 
ihrer anderen Seite ein nahezu beliebiges Kopplungsmolekül präsentieren. Die Größe 
bzw. Länge dieser SAMs kann ebenfalls nach Bedarf variiert werden. 
Die in dieser Arbeit verwendeten affinen Moleküle sowie die entsprechenden Anbin-
dungsstrategien werden in den jeweiligen Projektkapiteln erläutert. 
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4.5.4.1 Ansteuerung des Quarzresonators 
Der Betrieb des Quarzresonators wurde mit einer Oszillatorschaltung, die auf dem De-
sign von Borngräber basiert, realisiert [Bor 01]. Der Quarzresonator wird dabei aktiv 
als frequenzbestimmendes Element eingesetzt und bei bzw. in der Nähe seiner Serien-
resonanzfrequenz betrieben. Das spezielle Design von Borngräber ist für den Betrieb 
von Quarzresonatoren in Flüssigkeit ausgelegt und auch für die hier gestellte Messauf-
gabe angepasst. Das Rückkopplungsnetzwerk und die automatische Pegelregelung er-
möglicht die Kompensation hoher Dämpfungen durch die sich anlagernden 
viskoelastischen Schichten sowie den Betrieb in Flüssigkeit. Ein Schema, das die Zu-
sammenhänge der einzelnen Baugruppen verdeutlicht, ist in Abbildung 44 dargestellt. 
Der genaue Aufbau und die Auslegung der Schaltung ist in der Dissertation von 
Börngräber und in der Dissertation von Michalzik zu finden [Bor 01; Mic 09]. 
Abbildung 44: Schema der von Borngräber entwickelten Oszillatorschaltung  
Das Nutzsignal wird vom Ausgangsverstärker in einen Frequenzzähler (PM6681, Phi-
lips) geführt und der Frequenzwert von dort über eine DAQ-Karte (NI PCI-6040E 
bzw. alternativ NI USB-6259, National Instruments) an den Rechner übermittelt. Mit-
tels eines LabView®-Programmes werden die Werte in Echtzeit dargestellt und für den 
späteren Gebrauch abgespeichert. 
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4.5.5 Charakterisierung 
In diesem Kapitel wird der in Kapitel 4.5.4 beschriebene Quarzresonator mit der eben-
falls dort beschriebenen Ansteuerung charakterisiert. Eine Beschichtung mit 
Fängermolekülen o. ä. wurde für die hier durchgeführte Charakterisierung nicht vorge-
sehen. Entsprechende Charakterisierungen der QCM inklusive Beschichtung finden 
sich in den jeweiligen Anwendungskapiteln (Kapitel 4.6.1 und 4.6.2).  
Die hier beschriebenen Messungen und Ergebnisse wurden zusammen mit Michalzik 
veröffentlicht. [Bal 11a; Mic 09] 
Zunächst wurde die Standardabweichung in Abhängigkeit von der Aufwärmzeit des 
Systems bestimmt und somit die Zeit ermittelt, die das System vom Anlegen der Be-
triebsspannung bis Beginn der Messung als Einlaufzeit benötigt, um eine ausreichende 
Stabilität für die Messungen zu erreichen. Hierbei spielen meist thermische Aufheizef-
fekte die dominierende Rolle. Eine definierte Standardabweichung ist für die Festle-
gung der minimalen Nachweisgrenze unabdingbar. In Tabelle 10 sind die ermittelten 
Werte dargestellt. Die Standardabweichung wurde jeweils für das Zeitintervall begin-
nend nach der angegebenen Aufwärmzeit und endend am Laufzeitpunkt von drei 
Stunden bestimmt. Die Kammer wurde dabei bei 23 ± 0,5 °C kontinuierlich mit DI-
Wasser (30 µl·min-1) durchströmt und alle 5 s ein Messwert aufgenommen. 
Tabelle 10: Standardabweichung in Abhängigkeit von der Aufwärmzeit [Bal 11a] 
Aufwärmzeit /min 0 6 30 60 
Standardabweichung /Hz 71,2 ± 8,7 17,1 ± 8,3 3,2 ± 0,8 2,1 ± 0,5 
Es zeigt sich, dass eine Aufwärmzeit von 30 min ausreichend ist, denn auch bei Ver-
dopplung der Aufwärmzeit ist nur noch eine leichte Verbesserung der Standardabwei-
chung zu erreichen. 
Bei Änderung der Pumpgeschwindigkeit kommt es zu einer Änderung der Resonanz-
frequenz und der Standardabweichung (siehe Tabelle 11).  
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Tabelle 11: Frequenzänderung und Standardabweichung in Abhängigkeit von der Fließge-
schwindigkeit bezogen auf den Stillstand der Pumpe 
Pumpleistung 0 % 1 % 3 % 5 % 10 % 25 % 50 % 75 %
Fließgeschw. /µL·min-1 0 30 70 140 280 635 1250 1950 
Δf /Hz 0 -47 -109 -132 -161 -235 -302 -349 
Standardabw. /Hz ± 1 ± 1 ± 2 ± 2 ± 5 ± 3 ± 4 ± 9 
Dies ist insbesondere bei Änderungen der Fließgeschwindigkeiten während laufender 
Messungen zu berücksichtigen. Notwendig kann eine Fließgeschwindigkeitsänderung 
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4.6 Anwendungen 
In diesem Kapitel werden zwei Anwendungsbeispiele für die Quarzmikrowaage, die 
im Rahmen dieser Dissertation bearbeitet wurden, beschrieben. Es handelt sich zum 
einen um ein Lab-on-a-Chip zur CRP-Diagnostik, bei dem alle in den vorangegange-
nen Unterkapiteln beschriebenen Mikrokomponeten (Bluttrenn-Einheit (Kapitel 4.3) 
Affinitätschromatographie-Kammer (Kapitel 4.4) und QCM (Kapitel 4.5)) zum Ein-
satz kommen. Zum anderen handelt es sich um einen Sensor zur Detektion von In-
fluenza-Viruspartikeln für die Impfstoffherstellung. 
4.6.1 Lab-on-a-Chip für die Point-of-Care-Diagnostik 
Die Nachfrage nach Point-of-Care-Detektion in der Medizin ist sehr groß. Diese spezi-
elle Form der Detektion und Diagnostik ermöglicht es, die Patienten schnell und ohne 
Transportaufwand zu untersuchen und somit auch die Behandlung schnellstmöglich zu 
beginnen. Auch z. B. postoperative Kontrollen können so außerhalb von Kliniken und 
Laboratorien erfolgen. 
Für das hier vorgestellte Lab-on-a-Chip wurde das C-reaktive Protein als Zielmolekül 
ausgewählt. CRP ist ein Protein, dessen Konzentration im Blutserum bei entzündlichen 
Erkrankungen (wie z. B. Meningitis, Tuberkulose oder akuter Bronchitis) stark an-
steigt. Es ist ein Marker der akuten Phase und seine Konzentration wird deshalb häufig 
zur Diagnostik herangezogen. [Nak 93] 
Die Detektion erfolgt bisher üblicherweise in speziellen Laboratorien und benötigt 
entsprechende Zeit nicht zuletzt für den Transport zum Labor sowie qualifiziertes Per-
sonal. An einer zeitnahen Bestimmung der CRP-Konzentration in den Praxen nieder-
gelassener Ärzte oder direkt am Krankenbett besteht somit großes Interesse.  
Das System wurde im Rahmen des Sonderforschungsbereichs 578 „Integration gen- 
und verfahrenstechnischer Methoden zur Entwicklung biotechnologischer Prozesse – 
Vom Gen zum Produkt“ im Teilprojekt D2 „Mikrochips für die Proteinanalytik und 
-diagnostik“ in Zusammenarbeit mit dem DBT entwickelt. 
4.6.1.1 Stand der Forschung 
Quarzmikrowaagen finden im Bereich der Biosensoren ein breites Einsatzgebiet [Bec 
11; Coo 07]. Von QCM-basierten Immunosensoren für die CRP-Detektion berichteten 
Aizawa et al. [Aiz 06]. Hierbei wurden Antikörper auf der Goldelektrode ebenfalls 
über einen SAM immobilisiert. Die Tests fanden jedoch nicht in einem Fließsystem 
statt. Die Quarzmikrowaage wurde stattdessen nach jedem Schritt getrocknet. Dieses 
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Verfahren eignet sich nicht für die Point-of-Care-Diagnostik. Eine weitere Alternative 
bietet der „latex piezoelectric immunoassay“ (LPEIA) [Aiz 01; Kur 03; Kur 04]. Mit 
CRP-Antikörpern beschichtete Latexbeads, welche bei Kontakt mit dem nachzuwei-
senden Stoff agglomerieren, werden mit der Probe gemischt. Eine Quarzmikrowaage 
dient dabei zur Detektion. Einen Vorteil bietet beim LPEIA die Amplifikation des 
Messsignals durch die Latexbeads.  
Parallel zu der vorliegenden Arbeit forschten Kim et al. an einer QCM zur Detektion 
von CRP und veröffentlichten 2009 einen Artikel darüber. Zur Anbindung wurden 
monoklonale Anti-CRP-Antikörper verwendet [Kim 09]. 2010 verbesserten sie die 
Nachweisgrenze ihres Systems durch die Verwendung von Gold-Nanopartikeln, die 
nach der Anbindung des CRP an die QCM zur Amplifikation des Signals angebunden 
wurden [Kim 10]. 
In der Literatur finden sich auch CRP-Sensoren basierend auf anderen Messprinzipien. 
So realisierten Hosokawa et al. einen ELISA an den Kanalwänden eines PDMS-
Fließsystems. Zur Auswertung wird eine Fluoreszenzkamera benötigt. Das System 
muss direkt vor jeder Verwendung präpariert werden und ist nicht regenerierbar. 
[Hos 06] 
Oberflächenplasmonenresonanz (Surface Plasmon Resonanz, SPR) ist in der 
Immunosensorik weit verbreitet. Die Anwendung eines mit Antikörpern mittels SAM 
beschichteten SPR-Chips als CRP-Sensor beschrieben Hu et al. [Hu 06]. Meyer et al. 
verwendeten in ihrem SPR-System einen Streptavidin-beschichteten Chip, über den 
biotinylierte Antikörpern immobilisiert wurden [Mey 06]. 
Auch wird der Einsatz von Cantilevern zur CRP-Detektion beschrieben. Vor der Mes-
sung ist ein Trocknungsschritt von Nöten [Lee 04b].  
Eine weitere CRP-Detektions-Methode wurde von Meyer et al. beschrieben. Hierzu 
wurden biotinylierte Anti-CRP-Antikörper über Avidin an magnetische Beads und ein 
anderer Anti-CRP-Antikörper an der Oberfläche eines Filters, welcher im Reaktions-
volumen angebracht ist, immobilisiert. Für die Messung wurden die Beads mit zwei 
magnetischen Feldern mit unterschiedlichen Frequenzen angeregt und ihre magneti-
sche Reaktion gemessen. Ist CRP in der Lösung, binden sich Beads über das CRP an 
die Filterwand und erzeugen so ein anderes Signal, als wenn sie sich frei in Lösung 
befinden. Der Anteil an CRP in der Lösung kann so entsprechend bestimmt werden. 
[Mey 07] 
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4.6.1.2 Anwendung, Rahmenbedingungen und Anforderungen 
Zur Diagnose von Krankheiten oder der Feststellung von Befunden nach Behandlun-
gen werden häufig Blutanalysen benötigt. Die Ergebnisse stehen außerhalb des Kran-
kenhauses bzw. wenn sich kein entsprechendes Labor in unmittelbarer Nähe befindet, 
in den meisten Fällen erst Tage später zur Verfügung. Dies verzögert die Behandlung 
und kann unter Umständen zu schweren Komplikationen führen. Aus diesem Grund 
besteht ein hoher Bedarf an Point of Care-Diagnose-Methoden.  
Wie bereits zu Beginn des Kapitels 4.6.1 beschrieben wurde für die Entwicklung des 
hier vorgestellten Lab-on-a-Chip CRP als Zielmolekül gewählt. Auf den Aufbau des 
ersten Prototypen (Gesamtsystem der ersten Generation (GES1)) wird nur kurz einge-
gangen. Eine ausführliche Beschreibung findet sich in Michalziks Dissertation und in 
Balck et al. [Bal 11a; Mic 09]. 
Die grundsätzlichen Anforderungen an das Lab-on-a-Chip zur CRP-Diagnostik erge-
ben sich aus dem geplanten Einsatzgebiet und lassen sich wie folgt zusammenfassen: 
• Detektion erhöhter CRP-Konzentration  
• Bestimmung der CRP-Konzentration aus Vollblut, dass im Vorfeld, z. B. 
durch Zentrifugation, von einem Großteil der Blutzellen befreit worden ist 
• Senkung der Detektionsgrenze durch Aufkonzentration 
• Automatisierter Messablauf 
• Bedienerfreundlichkeit 
• Einfaches Wechseln des Chips 
• Sterilisierbarkeit 
4.6.1.3 Aufbau und Umsetzung 
Im Gesamtsystem der ersten Generation wurde die Affinitätschromatographie-
Kammer (vgl. Kapitel 4.4) mit der Quarzmikrowaage (vgl. Kapitel 4.5) kombiniert. 
Zur Kontrolle der Flüssigkeiten im Chip wurden zusätzlich Hydrogelventile integriert. 
Der Aktor der Ventile besteht aus einem Hydrogel, das auf Änderung des pH-Wertes 
mit einer Volumenänderung reagiert. Um die Ventile betreiben zu können sind 5 Layer 
für das GES1 notwendig sowie pro Hydrogelventil ein externes Ventil, das die zwei 
unterschiedlichen pH-Wert-Lösungen für den Aktor steuert. In Abbildung 45 ist das 
Ventil schematisch dargestellt.  
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Abbildung 45: Schema des Hydrogelventils; links: geöffneter Zustand; rechts: geschlossen (nach 
[Aya 07]) 
Details zum Hydrogelventil sind in Ayala et al., Michalzik und Balck et al. zu finden 
[Aya 07; Bal 11a; Mic 09]. In Abbildung 46 ist ein GES1 sowohl fluidisch als auch 
elektrisch kontaktiert. 
Abbildung 46: Gesamtsystem der ersten Generation 
In Abbildung 47 ist der Layeraufbau des GES1 dargestellt. Zusätzlich zu den darge-
stellten mikrofluidischen Layern ist eine Platine zur elektrischen Kontaktierung der 
QCM notwendig. 
Abbildung 47: Layeraufbau des Gesamtsystem der ersten Generation 
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Es zeigte sich, dass die Hydrogelventile bedingt durch ihre langsame Schaltzeit und 
die Tatsache, dass zusätzliche externe Ventile zur Ansteuerung benötigt werden, nur 
bedingt geeignet sind. Des Weiteren führten der extrem hohe Aufwand und die Fehler-
anfälligkeit bei der Fertigung zu einer sehr niedrigen Ausbeute. Die entwickelten 
Konnektoren zur fluidischen Kontaktierung neigten zur Leckage und sind für unge-
schultes Personal schwer zu befestigen. 
Aus diesen Gründen wurde das System im Rahmen dieser Arbeit komplett redesignt 
und in diesem Zuge auch die Blutauftrennung (vgl. Kapitel 4.3) integriert. Das überar-
beitete System (Gesamtsystem der zweiten Generation (GES2)) benötigt nur zwei 
PDMS- und eine Glasebene zusätzlich zum Quarzresonator und ist einfach zu fertigen 
(siehe Abbildung 48). 
Abbildung 48: Layeraufbau des Gesamtsystem der zweiten Generation 
Für die Herstellung werden die in den Kapiteln 4.2.1, 4.2.3 und 4.2.4 beschriebenen 
Verfahren eingesetzt. Um die Durchkontaktierung der fluidischen Kanäle zum Glas zu 
erzeugen, werden Löcher in den unteren PDMS-Layer gestanzt. Die Positionierung 
und der Stanzvorgang der Löcher sind durch speziell vorgesehene Vertiefungen im 
Design einfach und führten nur in Ausnahmefällen zu einem Ausfall des Systems. Als 
Grund für die Ausfälle konnte festgestellt werden, dass zu hoch abgegossene PDMS-
Layer beim Stanzen zum Einreißen neigen und dies im Folgenden zu Leckagen führt. 
Im Anschluss werden zunächst die beiden PDMS-Layer und der Quarzresonator mit-
einander verbondet (siehe Kapitel 4.2.4). Danach wird in einem zweiten Bondschritt 
der Glaslayer mit dem unteren PDMS-Layer verbunden. Die elektrische Kontaktierung 
erfolgt, wie auch bei den QCM-Einzelsensoren, mit einem Leitsilikon (Ecco-
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bond 59 C, Emerson & Cuming), dass über die vorgesehenen Öffnungen im PDMS 
mit einer Kolbenhub-Pipette aufgebracht wird. 
Die Handhabung des Systems wurde bewusst einfach gestaltet, um den späteren Ein-
satzbedingungen Rechnung zu tragen. Das GES2 wird vor der Messung in den speziell 
für dieses System gefertigten Konnektor (siehe Abbildung 49) eingelegt, wobei eine 
Senkfräsung das Einlegen erleichtert und ein Ausrichten überflüssig macht. Der 
Konnektor besteht aus Polycarbonat. Die Dichtung zwischen Konnektor und Glasun-
terseite des GES2 wurde mit O-Ringen realisiert, die gegen Verrutschen und zur Ver-
besserung der Dichtwirkung jeweils in Senkbohrungen eingebettet sind. Der Anschluss 
der Schläuche an den Konnektor wurde mit „MINSTAC to LFA Tubing Adapter“ aus 
PEEK (Lee Hydraulische Miniaturkomponeten GmbH, Sulzbach) verwirklicht. 
Nach dem Einlegen des Systems muss lediglich noch der Aluminium-Deckel aufge-
setzt und mit drei händisch zu bedienenden Rändelschrauben fixiert werden. Das Posi-
tionieren des Deckels ist durch die abgesenkte Position des GES2 und eine entspre-
chende Kante an der Deckelunterseite, die auch die Übertragung des benötigten An-
pressdruckes des Deckels auf die O-Ringe sicherstellt, sehr leicht. 
Abbildung 49: Gesamtsystem der zweiten Generation mit Konnektor 
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Die elektrische Kontaktierung des Quarzresonators wird über eine im Deckel montier-
te Brücke, in die Federstifte eingepasst sind, ermöglicht. Die Brücke ist zur Isolation 
aus Polycarbonat hergestellt und wird im Vorfeld mit dem Deckel verschraubt. 
Das System konnte zudem auf etwa ein Drittel der Größe des GES1 verkleinert wer-
den. Diese Verbesserungen waren möglich, da die Hydrogelventile inklusive der dafür 
benötigten 8 externen Ventile durch 7 externe Ventile ersetzt wurden. Von den zu-
nächst geplanten 4 Schlauchpumpen werden beim GES2 lediglich 2 benötigt. In Ab-
bildung 50 sind die fluidischen Ein- und Ausgänge sowie die Anordnung der Ventile 
und Pumpen schematisch dargestellt.  
Abbildung 50: Schematische Übersicht von GES2 
In Tabelle 12 sind die notwendigen Schaltzustände der Ventile und Pumpen zu den 
jeweiligen Prozessschritten zusammengefasst. In Prozessschritt 1 werden die Blutzel-
len in der Spirale mit kombiniertem Zweifach-Fung-Effekt abgetrennt und das Blut-
plasma in der danach angeordneten Plasma-Kammer gesammelt. Die Zellen werden 
durch den zweiten Ausgang durch Ventil 1 abgeleitet. In Schritt 2 wird das Blutplasma 
aus der Plasma-Kammer in die Affinitätschromatographie-Kammer geleitet. Dabei 
bleibt Ventil 1 weiterhin offen, um den Fluidfluss zu ermöglichen. Deshalb können 
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auch Zellen in die Kammer gelangen, die jedoch in einem Zwischenspülschritt, bei 
dem statt der Blutprobe Puffer aufgegeben wird, wieder entfernt werden. Die Plasma-
Kammer ist um ein Drittel größer dimensioniert als tatsächlich Plasma zur Detektion 
benötigt wird, um ein Verschleppen der Zellen in die Affinitätschromatographie-
Kammer auszuschließen. In Schritt 3 wird die Affinitätschromatographie-Kammer mit 
Puffer gespült, um nicht gebundene Proteine zu entfernen und im Anschluss (Prozess-
schritt 4) eluiert. Die eigentliche Konzentrationsmessung findet ebenfalls in Prozess-
schritt 4 statt, da das eluierte CRP auf die QCM geleitet wird. Nach einem Spülschritt 
mit Puffer (Schritt 5) wird die QCM eluiert (Schritt 6) und das System noch einmal 
mit verlängerten Schrittzeiten komplett mit Puffer statt Probenlösung gespült. Danach 
steht es für weitere Messungen wieder zur Verfügung. 
Tabelle 12: Übersicht der Schaltzustände der Ventile (V) und Pumpen (P) in den einzelnen Pro-
zessschritten der CRP-Detektion (O = offen; X = geschlossen) 
Prozessschritt V1 V2 V3 V4 V5 V6 V7 P1 P2 





O X X X X X O aus an 
3 Affinitätschromatogra-phie-Kammer spülen X O X X X X O aus an 
4
Affinitätschromatogra-
phie-Kammer eluieren in 
QCM 
X X X O X X X aus an 
5 QCM spülen X X X X O X X aus an 
6 QCM eluieren X X X X X O X aus an 
Die externen elektromagnetischen Ventile wurden platzsparend in einem Gehäuse auf-
gebaut und zur Ansteuerung an den PC angeschlossen. Um den PC vor der beim Ab-
schalten des Ventils, durch die Impedanz der Magnetspule im Magnetventil, induzierte 
Spannungsspitze zu schützen, wurde in das Ventilschaltungs-Gehäuse zusätzlich eine 
entsprechende Sicherheitsschaltung integriert. PC und Ventile werden dadurch elekt-
risch getrennt. Die Übertragung des PC-Signals erfolgt über Optokoppler. 
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In Abbildung 51 ist der gesamte Versuchsaufbau, der für das GES2 benötigt wird, mit 
Ausnahme des PCs, der unter dem Tisch positioniert ist, dargestellt. 
Abbildung 51: Versuchsaufbau für das Gesamtsystem der zweiten Generation  
4.6.1.4 Computergestützte Steuerung und Auswertung 
Es wurde in LabView® ein Programm entwickelt, um die Messung zu automatisieren. 
In Abbildung 52 ist ein Bildschirmausdruck der Benutzeransicht des Programms dar-
gestellt. Nachdem alle messrelevanten Daten, z. B. die Schrittreihenfolge (Bluttren-
nung, Spülschritte, Affinitäts-Chromatographie-Schritt, etc.), die Anzahl der Wieder-
holungen der Messung usw. eingegeben wurden, kann die Messung selbstständig ab-
laufen. Das Programm detektiert die Frequenzänderungen und wartet mit dem nächs-
ten Schritt bis wieder eine stabile Frequenz erreicht ist (die dafür verwendete Toleranz 
kann ebenfalls vom Benutzer festgelegt werden). Der aktuelle Schritt sowie die aktuel-
len Schaltzustände der Ventile werden ebenso live angezeigt wie der Frequenzverlauf, 
welcher zusätzlich in einer Datei gesichert wird. 
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Abbildung 52: Benutzeransicht des automatisierten Messprogramms  
Um Fehler und Störungen des Mess-Quarzresonators durch äußere Einflüsse schnell 
zu erkennen, ist ein weiterer Quarzresonator (Referenz-Quarzresonator, siehe Abbil-
dung 51) zum Vergleich angeschlossen. Dieser kann ebenfalls in der Benutzeransicht 
überwacht werden. Die Frequenzverschiebung durch die CRP-Anlagerung wird eben-
falls jeweils angezeigt. 
4.6.1.5 Ergebnisse und Ausblick 
Das Projekt erfolgt in Zusammenarbeit mit dem Department of Biotechnology des In-
stituts für Biochemie und Biotechnologie der TU Braunschweig, welchem die Ent-
wicklung der Fängermoleküle für das System obliegt. Wie bereits geschrieben, standen 
bis Ende dieser Arbeit jedoch noch keine zueinander passende Fängermolekül-
Kombination für Affinitätschromatographie-Kammer und QCM zur Verfügung. Die 
Funktionstüchtigkeit des GES2 konnte deshalb nur mittels farbiger Lösungen über-
prüft werden. Ebenfalls wurden Stabilitätstests der QCM im GES2 durchgeführt. Die 
Ergebnisse decken sich mit denen des Einzelsensors.  
Zusätzlich wurden elektrisch kontaktierte GES2-Chips ohne Beads in einem 
Autoklaven sterilisiert. Versuche konnten zeigen, dass sie auch danach noch voll funk-
tionstüchtig waren. Eine Autoklavierung inklusive Beads und mit Antikörperfragmen-
ten beschichteter QCM ist wegen der Instabilität der Biomoleküle bei den Bedingun-
gen im Autoklaven jedoch nicht möglich. Deshalb muss die Bestückung mit Beads 
und die Beschichtung der QCM mit Fängermolekülen unter sterilen Bedingungen z. B. 
unter einer Clean-Bench im Anschluss durchgeführt werden. 
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In diesem Kapitel werden die Ergebnisse der CRP-Detektion mittels QCM-
Einzelsensoren vorgestellt, um die prinzipielle Möglichkeit der Detektion und der 
Regenerierbarkeit zu demonstrieren. Dabei werden die dazu verwendete Beschichtung 
des Quarzresonators gezeigt und die dafür erfolgreich vom DBT entwickelten 
Fängermoleküle (Antikörperfragmente) kurz beschrieben. Im Ausblick werden unter 
anderem die notwendigen Eigenschaften einer geeigneten Fängermolekül-
Kombination erläutert und die hohe Komplexität dieser Aufgabe kurz umrissen. 
Beschichtung der QCM 
Das CRP soll spezifisch an die QCM gebunden werden. Dazu wird eine geeignete Be-
schichtung mit Fängermolekülen benötigt. Auch auf der QCM findet streng genom-
men eine Affinitätschromatographie statt. Die theoretischen Grundlagen hierzu sind in 
Kapitel 4.4.1 beschrieben. 
In diesem Projekt werden als Fängermoleküle Antikörperfragmente eingesetzt, die 
speziell vom Department of Biotechnology des Institut für Biochemie und Biotechno-
logie der TU Braunschweig entwickelt, optimiert und hergestellt wurden.  
Bei diesen Antikörperfragmenten handelt es sich um sogenannte „single chain frag-
ment variable“ (scFv)-Antikörperfragmente. Stellt man sich einen Antikörper als Y-
förmiges Gebilde vor, bei dem sich an den beiden nach oben gerichteten Schenkeln 
des Y jeweils die Binderegionen (Paratope) für das Antigen befinden, so stellt die va-
riable Region jeweils die obere Hälfte des Schenkels dar. Die Schenkel bestehen je-
weils aus einer schweren und einer leichten Antikörperkette, die nebeneinander über 
die ganze Länge des Schenkels verlaufen und im Bereich der konstanten Region (unte-
re Hälfte der Schenkel) miteinander verbunden sind.  
Die scFv-Fragmente bestehen aus der variablen Region der leichten und schweren An-
tikörperkette eines Schenkels, welche über einen zusätzlichen, in der Natur nicht vor-
handenen, Peptidlinker verbunden sind. [Bre 97] 
Der Vorteil dieser, im Vergleich zu einem kompletten Antikörper, kleinen Moleküle 
ist, dass sich die Bindestelle für das Antigen (hier das Zielmolekül) sehr nah am 
Quarzresonator befindet und damit die Frequenzänderung bei der Anbindung des 
Zielmoleküls größer ist. 
Zur Anbindung der scFv an die QCM wurden im Verlauf des Projektes verschiedene 
Strategien verfolgt. Dabei war allen gemeinsam, dass die Chemisorption von Schwefel 
auf Gold – die Elektrode des Quarzresonators besteht aus Gold – genutzt wurde, um 
eine feste Anbindung zu ermöglichen. So wurden zum einen Schwefelgruppen, die 
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gentechnisch an den scFv erzeugt wurden, verwendet, als auch verschiedene sich 
selbst organisierende Monolayer als Zwischenschicht zwischen Quarzresonator-
Elektrode und scFv getestet. Die besten Ergebnisse konnten mit der Anbindung der 
scFv über einem aus Cystamin und Glutardialdehyd hergestellten SAM (vgl. Kapi-
tel 7.3) erreicht werden. Die Entwicklung, Optimierung und Produktion der in dieser 
Arbeit verwendeten scFv (Bezeichnung: LA13-IIE3) ist in der Dissertation von Al-
Halabi beschrieben. [Al- 09; Mic 09] 
CRP-Messungen mit QCM-Einzelsensoren 
Zur Vorbereitung der Messung wurden die QCM-Einzelsensoren nach der Herstellung 
zunächst mit einem sich selbst organisierenden Monolayer beschichtet. Hierzu wurde 
die Kammer über dem Quarz mit DI-Wasser gespült, im Anschluss mit Cystamin-
Lösung (20 mmol·l-1 Cystamin in DI-Wasser) gefüllt und für 12 Stunden bei Raum-
temperatur gelagert. Nach einem weiteren DI-Wasser Spülschritt wurde die Kammer 
noch einmal für 2 Stunden mit Glutardialdehyd-Lösung (2,5 % (vol·vol-1) in DI-
Wasser) gefüllt und danach erneut mit DI-Wasser gespült. Bis zum Einsatz wurden die 
Sensoren gefüllt mit PBS in einem verschlossenen Gefäß bei 4 °C gelagert. 
Die Fließgeschwindigkeit der Lösungen betrug während aller Messungen 30 µl·min-1.
Zu Beginn der Messungen, nach Abwarten der Aufwärmzeit (vgl. Kapitel 4.5.5), wur-
den jeweils die scFv-Fragmente aufgebracht. Hierzu wurde zunächst eine Konzentrati-
on von 20 µl·ml-1 LA13-IIE3 eingesetzt und im Anschluss, um eine gute Bedeckung 
der Oberfläche zu erreichen noch einmal 60 µl·ml-1 LA13-IIE3. Die Antikörper-
Fragment-Lösungen wurden jeweils so lange über den Sensor geleitet, bis keine weite-
re Frequenzänderung mehr zu beobachten war. Im Anschluss wurde mit PBS gespült 
und mit gesättigter Casein-Lösung die noch freien Stellen auf der Oberfläche blockiert. 
Nun wurden unterschiedliche CRP-Konzentrationen im Wechsel mit PBS über den 
Sensor geleitet und die jeweilige Frequenzverschiebung aufgenommen. Bei den Spül-
schritten mit PBS wird das gebundene CRP wieder abgelöst und die Frequenz kehrt zu 
ihrem Ausgangswert zurück. Da herstellungsbedingt die Frequenzänderungen von 
Sensor zu Sensor variieren, wurden, um eine vergleichbare Auswertung zu ermögli-
chen, die Frequenzänderungen prozentual auf die jeweilige Frequenzänderung bei 
1000 µg·ml-1 auf dem selben Sensor bezogen. Die Ergebnisse dieser Messungen sind 
in Abbildung 53 dargestellt. 
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Abbildung 53: Prozentuale Frequenzänderung bezogen auf die Frequenzänderung bei einer 
CRP-Konzentration von 1000 µg·ml-1
Pro QCM-Einzelsensor wurden bis zu 15 Mal unterschiedliche CRP-Konzentrationen 
vermessen, ohne dass eine Beeinträchtigung der Detektionsgenauigkeit festgestellt 
werden konnte. Als Negativkontrolle wurde BSA-Lösung (1000 µg·ml-1 BSA in PBS) 
verwendet, wobei es zu keiner Frequenzänderung kam. 
Als Nachweisgrenze für den QCM-Einzelsensor ergibt sich eine Konzentration von 
250 µg·ml-1 CRP bei einer Fließgeschwindigkeit vom 30 µl·min-1 bei Einhaltung der 
Aufwärmzeit. Diese Konzentration löst eine Frequenzverschiebung aus, die um mehr 
als Faktor 10 größer ist als die Standardabweichung. 
In Kombination mit der Affinitätschromatographie-Kammer im GES2 ist allerdings 
eine wesentlich kleinere Nachweisgrenze zu erwarten, da eine Aufkonzentration des 
CRP stattfindet. 
Anforderungen an Antikörper-Kombination 
Zu Beginn des Kapitels wurde bereits erwähnt, dass zum Betrieb der Gesamtsysteme 
eine auf einander abgestimmte Fängermolekül-Kombination entwickelt werden muss. 
Damit ist gemeint, dass die Eigenschaften der Fängermoleküle in der Affinitätschro-
matographie-Kammer mit denen auf der QCM abgestimmt werden müssen.  
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Die Anforderungen an die Fängermoleküle der Affinitätschromatographie-Kammer 
sind dabei sehr hoch: 
• Hohe Spezifität 
• Hohe Affinität 
• Elution in möglichst geringes Volumen 
• Immobilisierbar auf Beads 
Ziel ist dabei einen möglichst großen Anteil des CRP an die Beads zu binden und 
durch eine darauf folgende Elution in ein möglichst geringes Volumen eine möglichst 
hohe Aufkonzentration zu erreichen. 
Wird das an den Beads in der Affinitätschromatographie-Kammer gebundene CRP 
eluiert, müssen die Fängermoleküle auf der QCM in der Lage sein, dieses CRP in die-
sem Milieu zu binden. Je nach verwendeter Elutions-Methode (vgl. Kapitel 4.4.1, Ab-
bildung 40), kann es dabei z. B. zu einer Veränderung der CRP-Konformation ge-
kommen sein und das CRP in einer Lösung mit z. B. hoher Salzkonzentration vorlie-
gen. Hinzu kommt, dass das CRP auch von der QCM wieder eluierbar sein muss, um 
die Regenerierbarkeit des Systems zu ermöglichen. 
Die Anforderungen an die Fängermoleküle für die QCM lassen sich folgendermaßen 
zusammenfassen: 
• Bindung des CRP im Zustand nach der Elution von den Beads 
• Bindung des CRP im Elution-Milieu der Affinitätschromatographie-Kammer 
• Elution-Möglichkeit von der QCM 
• Funktionstüchig immobilisierbar auf QCM 
Die Fängermoleküle für die QCM müssen allerdings nicht sehr spezifisch sein, da sich 
nach der Aufreinigung in der Affinitätschromatographie-Kammer keine anderen Prote-
ine mehr in der Lösung befinden. Eine zusätzliche Schwierigkeit ergibt sich allerdings 
durch die Immobilisation auf der QCM.  
Je nach verwendeter Methode (z. B. über Schwefel am Antikörper oder unterschiedli-
che SAM) können die Antikörper das CRP unterschiedlich gut oder auch gar nicht 
binden. Mehrfach im Laufe des Projektes kam es vor, dass vielversprechende Antikör-
per-Fragmente, die beim ELISA und bei der SPR gute Ergebnisse zeigten, auf der 
QCM nicht funktionsfähig zu binden waren. 
Die Umsetzung dieser schwierigen Anforderungen mit Antikörpern bzw. Antikörper-
Fragmenten als Fängermoleküle wird am Department of Biotechnology des Instituts 
für Biochemie und Biotechnologie der TU Braunschweig verfolgt. 
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4.6.2 Viruspartikel-Sensor 
Influenza-Viren können schnell und unerwartet mutieren und die vorhandenen Impf-
stoffe dadurch wirkungslos werden. Die Produktionsgeschwindigkeit ist deshalb bei 
der Impfstoffherstellung sehr wichtig, um die Bevölkerung sowohl für die jährlichen 
Grippeschutzimpfungen als auch bei akuter Epidemie- oder Pandemiegefahr rechtzei-
tig mit Impfstoff versorgen zu können. 
Die Herstellungszeit kann unter anderem durch Beschleunigung der, während der Pro-
duktion durchzuführenden, Analysen verkürzt werden. Zusätzlich können durch diese 
Maßnahmen unter Umständen auch die Ausbeute und Qualität erhöht werden.  
Es wird in dieser Arbeit von der Detektion von Viruspartikeln und nicht pauschal von 
Viren gesprochen, da der entwickelte Sensor nicht zwischen vollständigen Viren und 
Viruspartikeln, womit Fragmente bzw. Teilstücke von Viren gemeint sind, unterschei-
den kann. Der Grund dafür ist, dass das als Fängermolekül für die Sensorbeschichtung 
verwendete Lektin an einem der Hüllproteine des Virus bindet und somit z. B. auch 
freie Hüllenteile gebunden werden. Dies stellt jedoch für den späteren Einsatz in der 
Impfstoffproduktion für den Sensor keine Beeinträchtigung dar. 
Das hier beschriebene System, das im Rahmen dieser Arbeit entwickelt wurde, ent-
stand in einem Teilprojekt des BMBF-Verbundprojektes: „Mikrosysteme für den Ein-
satz in der Medizin- und Biotechnologie - µMedBio“. Es wurde mit Unterstützung des 
Max-Planck-Institut für Dynamik komplexer technischer Systeme (Magdeburg, 
Deutschland) durchgeführt. Im folgenden Kapitel werden das Einsatzgebiet und die 
Entwicklung des Viruspartikel-Sensors kurz umrissen. Der Abschlussbericht mit eini-
gen zusätzlichen Ausführungen und Informationen ist in der Technische Informations-
bibliothek und Universitätsbibliothek Hannover archiviert und digital abrufbar 
[Bal 08]. 
4.6.2.1 Stand der Wissenschaft und Technik  
In verschiedenen Arbeitsgruppen wird an Viruspartikel-Sensoren gearbeitet. Während 
und nach der Laufzeit dieses Projektes wurden ebenfalls verschiedene Veröffentli-
chungen über die Detektion von Viren mit Hilfe von QCM-Sensoren gemacht. In den 
folgenden Absätzen werden einige für diese Arbeit besonders Interessante beschrie-
ben. Gelungene Zusammenfassungen über QCM-Sensoren, bei denen auch auf die 
Detektion von Viren eingegangen wird, sind die Übersichtsartikel von Cooper, Becker 
und Singleton denen auch die hier beschriebenen Beispiele entnommen sind. [Bec 11; 
Coo 07] 
https://doi.org/10.24355/dbbs.084-201901241300-0
Mikrofluidische Komponenten auf Polydimethylsiloxan-Basis 
108
Owen et al. veröffentlichten 2007 einen Influenza-Sensor, der ebenfalls auf einer 
Quarzmikrowaage beruht. Die sensitive Schicht besteht aus auf einem sich selbst sor-
tierenden Monolayer immobilisierten Antikörpern. Jedoch ist es keine Detektion aus 
der Flüssigphase, sondern die Viruslösung muss, bevor sie untersucht werden kann, 
verstäubt werden. Dies ist selbstverständlich sehr aufwändig und nicht ohne Risiken. 
Das Einsatzgebiet liegt daher eher in Klima- und Lüftungsanlagen, in denen der Virus 
bereits als Aerosol vorliegt. [Owe 07] 
Tai et al. publizierten 2006 einen Artikel über einen Quarzmikrowaagen-Sensor der 
den Dengue Virus aus Blutproben detektieren kann. Hierzu wird die sensitive Schicht 
auf den Sensor aufgedruckt. Es handelt sich bei diesem Sensor nicht um ein Fließ- 
sondern um ein offline Messsystem. [Tai 06] 
Ein HIV1-Viruspartikel-Sensor wurde von Ferreira et al. 2007 vorgestellt. Zur Detek-
tion wurden auf eine Quarzmikrowaage scFv-Antikörperframente über einen SAM 
immobilisiert und im Fließsystem betrieben. Dies zeigt, dass prinzipiell eine Virus-
Detektion mit scFv-Fragmenten möglich ist. [Fer 07] 
Peduru Hewa et al. veröffentlichten 2009 einen Artikel über den Nachweis von In-
fluenza A und B in klinischen Proben. Hierbei verglichen sie verschiedene Nachweis-
methoden (z. B. ELISA) mit der Detektion über den von ihnen entwickelten QCM-
Sensor. Hierbei wurde die QCM auch in einem Fließsystem verwendet und die Kon-
zentration über die Frequenzabnahme pro Zeit bestimmt. Durch die zusätzliche Ver-
wendung von Gold-Nano-Partikeln konnten sie eine Verbesserung der Nachweisgren-
ze erreichen. [Ped 09] 
4.6.2.2 Anwendung, Rahmenbedingungen und Anforderungen 
Wie zu Beginn des Kapitels erwähnt können Influenza-Viren schnell und unerwartet 
mutieren und die vorhandenen Impfstoffe dadurch wirkungslos werden. Eine schnelle 
Produktionsgeschwindigkeit des Impfstoffs ist deshalb essentiell, um die Bevölkerung 
rechtzeitig mit Impfstoff versorgen zu können. In Folgenden werden der Stand der 
Forschung sowie die Rahmenbedingungen zum Zeitpunkt des Projektstarts (2006) er-
läutert.  
Die konventionelle Herstellungsmethode für humane Influenza-Impfstoffe basiert auf 
der Produktion der Viren in bebrüteten Hühnereiern. Hierbei kann es jedoch bei Ein-
satz des Impfstoffes zu allergischen Reaktionen durch Eiproteine kommen. Zudem ist 
diese Methode nur sehr begrenzt skalierbar. Seit einiger Zeit werden deshalb Produkti-
onsprozesse entwickelt, welche auf Zellkulturen basieren. Für diese Produktionspro-
zesse, sowie der nachfolgenden Produktaufarbeitung standen zum Zeitpunkt des Pro-
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jektstarts (2006) keine online Quantifizierungsmethoden für das Virus zur Verfügung. 
In den jeweiligen Prozessschritten wurden die Viren offline über zeitintensive Metho-
den quantifiziert. Der Titer von aktiven Viren kann zum Beispiel über eine direkte Me-
thode den „Tissue Culture Infective Dose“ Assay (TCID50) oder den Plaque Assay 
[LaB 01] bestimmt werden.  
Indirekte Methoden basieren auf der Quantifizierung von viralen Proteinen oder der 
viralen RNA. Spezifische virale Proteine können z. B. immunologisch über einen En-
zyme Immunoassay (ELISA) [Buc 91; Jin 04] und einen Single Radial 
Immunodiffusion-assay [Woo 77], oder Hochleistungsflüssigkeitschromatographie-
Methoden [Kap 06] nachgewiesen bzw. quantifiziert werden. Des Weiteren können 
Influenza Viren indirekt über die beiden Hüllproteine Neuraminidase und 
Hämagglutinin nachgewiesen werden. Die virale Neuraminidase [Nay 04] wird in die-
sem Fall über ihre Enzymaktivität und Hämagglutinin über seine Eigenschaft Erythro-
zyten zu agglutinieren (Hämagglutinationstest, HA-Test) [Rim 98] quantifiziert. 
Amano et al. [Ama 05] beschreiben Möglichkeiten der Virusquantifizierung durch 
Biosensoren, wobei der Nachweis entweder mittels SPR oder massensensitiv mit Hilfe 
von Quarzmikrowaagen erfolgt. Für die Verwendung zur Virusdetektion wurden in 
ersten Anwendungen Versuche unternommen das Virus über Monosialoganglioside 
durch die Langmuir-Blodgett-Technik an die Oberfläche des Quarzresonators zu bin-
den [Sat 99]. Fu et al. berichten im gleichen Zusammenhang von der Möglichkeit ein 
Virus über Oligonukleotide zu binden, die durch Chemisorption an der Oberfläche des 
Sensors gebunden sind [Fu 04]. 
Ziel des Projektes war es ein Messsystem zu entwickeln, dass eine einfache und zeit-
nahe Bestimmung der Viruspartikel-Konzentration ermöglicht. Die Bedienung soll 
auch von Personal ohne spezielle Fachkenntnisse durchführbar sein. Zur Detektion soll 
eine QCM eingesetzt werden.  
Die Anforderungen an den Viruspartikel-Sensor lassen sich folgendermaßen zusam-
menfassen: 
• zeitnahe Bestimmung der Viruspartikel-Konzentration 
• einfache Bedienbarkeit 
• computergesteuerte Ventilschaltung 
• Möglichkeit zur Kalibrierung 
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Als Viruspartikel-Lösungen standen der equine Influenza A (Newmarket/1/93) 
(H3N8) und der humane Influenza A (Puerto Rico/8/34) (H1/N1) für Versuche zur 
Verfügung. Sie wurden vom Max-Planck-Institut für Dynamik komplexer technischer 
Systeme (Magdeburg, Deutschland) hergestellt. Zur Herstellung wurden Mardin Darby 
Canin Kidney (MDCK)-Zellkulturen verwendet. Die Herstellung der eingesetzten Vi-
ruspartikel-Lösungen ist im Abschlussbericht des Projektes beschrieben [Bal 08]. Die 
Verdünnungen der gelieferten Lösungen wurden mit Tris-Puffer (50 mM Tris (Sigma 
7-9®, Sigma) mit 150 mM NaCl (Fluka)) hergestellt. 
Der equine Influenza A (Newmarket/1/93) wurde nur zu Beginn des Projektes für erste 
Vorversuche verwendet, da zu diesem Zeitpunkt noch keine ausreichende Menge an 
humanen Influenza A (Puerto Rico/8/34) zur Verfügbar stand. Alle hier angegebenen 
Versuchsergebnisse, bei denen nicht explizit eine andere Angabe gemacht wird, bezie-
hen sich auf den humanen Influenza A (Puerto Rico/8/34) (H1/N1). 
4.6.2.3 Aufbau und Umsetzung 
Für dieses Projekt wurde die in Kapitel 4.5.4 beschriebene QCM mit der ebenfalls dort 
beschriebenen Ansteuerung verwendet. Zusätzlich wurde zur Fluidführung eine spezi-
elle impulsarme Schlauchpumpe (Ismatec, Wertheim) verwendet, um die beim Pum-
pen entstehenden Druckstöße auf ein Minimum zu reduzieren. Um die Zufuhr der Ver-
suchsmedien möglichst störungsarm und anwenderfreundlich zu realisieren, wurde ein 
modularer Aufbau aus fünf Ventilen umgesetzt. Bei den Ventilen wurde zunächst die 
Typen-Nummer: LHDA0531115H (Lee Hydraulische Miniaturkomponeten GmbH, 
Sulzbach) gewählt. 
Das Ventilsystem wurde erfolgreich getestet. Jedoch traten Verzögerungen und Ver-
breiterungen des Messsignals im Vergleich zu Messungen ohne Verwendung des Ven-
tilsystems auf, die auf ein zu großes Innenvolumen der Ventile schließen lassen, wel-
ches zu Rückvermischungen führt. Deshalb wurden Ventile mit kleinerem Innenvolu-
men gesucht.  
Das System wurde erneut mit den Ventilen LFYA0516032H (Lee Hydraulische 
Miniaturkomponeten GmbH, Sulzbach) umgesetzt. Diese Ventile weisen zwar erheb-
lich größere Außenabmessungen auf, haben aber mit 18 µl weniger als ein Viertel des 
Innenvolumens der oben beschriebenen LHDA0531115H (Innenvolumen: 77 µl). Um 
die fluidische Verschaltung der Ventile flexibel zu gestalten, wurde der Aufbau durch 
offen liegende Schlauchanschlüsse modular umgesetzt. Durch die an der Außenseite 
des Gehäuses positionierten Schlauchanschlüsse war es möglich, das Volumen der 
Probenschleife (definiert durch die Schlauchlänge zwischen zwei der Ventile) zu vari-
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ieren oder auch durch Veränderung der Schlauchverbindungen völlig neue Versuchs-
bedingungen auszuprobieren. Eine Ansteuerung der Ventile über den PC wurde reali-
siert. Der PC wurde durch eine Sicherheitsschaltung, vor den beim Abschalten des 
Ventils, durch die Impedanz der Magnetspule im Magnetventil, induzierten Span-
nungsspitzen, geschützt. PC und Ventile werden dadurch elektrisch getrennt. Die 
Übertragung des PC-Signals erfolgt über Optokoppler. Die Ventile können nun mit 
Hilfe des PC angesteuert und geschaltet werden, so dass verschiedene Programme rea-
lisiert werden können. In Abbildung 54 ist der finale Messaufbau zu sehen.  
Abbildung 54: Messaufbau 
4.6.2.4 Beschichtung der QCM 
Zur Detektion der Viruspartikel wurde Euonymus Europaeus Lektin (EEL) eingesetzt. 
Dies ist ein Lektin mit hoher Affinität zu Galaktosyl(1,3)Galaktose-Glykanen und 
wird daher auch als Ligand für die Affinitätschromatographie zur Aufreinigung von 
humanen Influenza A Viren eingesetzt. Affinitätsbestimmungen über SPR (Biacore) 
bestätigen die Affinität von EEL zu den untersuchten Influenza A Viren. [Opi 07b; 
Opi 07a] 
Um das EEL auf dem Sensor zu immobilisieren, wurde, ebenso wie beim Lab-on-a-
Chip, auf die Chemisorption von Schwefel an Gold zurückgegriffen. Hierzu wurden 
unterschiedliche Varianten untersucht. Zum einen die Immobilisierung auf einem sich 
selbst sortierenden Monolayer (hergestellt aus Cystamin- und Glutardialdehyd-
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Lösung; vgl. Kapitel 4.6.1.5 und 7.3) und zum anderen die Bindung direkt an der 
Goldoberfläche. Ebenfalls wurden Versuche mit der Anbindung von biotiniliertem 
EEL (EEL mit angebundenem Biotin) über Steptavidin durchgeführt. 
Vorversuche zur Auswahl des Anbindemechanismus 
Bei der Auswahl des Anbindemechanismus des Fängermoleküls muss auch das 
Anbindeverhalten des Zielmoleküls am Untergrund berücksichtigt werden, um bei Be-
darf auch eine geeignete Substanz zur Blockade auswählen zu können (vgl. Kapi-
tel 4.4.1). Aus diesem Grund wurde sowohl das Anbindeverhalten der Viruspartikel 
auf der Goldelektrode als auch auf dem genannten SAM untersucht, um somit unspezi-
fische Anbindungen verhindern zu können. 
Bei diesen Versuchen wurde das Sensorverhalten mit der höchsten Viruspartikel-
Konzentration, die zu Beginn des Projektes zur Verfügung stand (2,5 kHAU·ml-1 (kilo 
Hemagglutination activity assay unit pro ml) equine Influenza A (Newmarket/1/93)) 
untersucht, um auch eventuell schwach ausgeprägte Anbindungen zu erkennen. Der 
Hemagglutination activity assay unit (HAU)-Wert der Ausgangslösung wurde im 
Max-Planck-Institut für Dynamik komplexer technischer Systeme (Magdeburg, 
Deutschland) mit Hilfe eines Hämagglutinations Assay bestimmt. Im späteren Verlauf 
des Projektes stand eine Viruspartikel-Konzentration von 3 kHAU·ml-1 zur Verfügung. 
Bei den Versuchen mit der unbehandelten Goldelektrode zeigte sich deutlich, dass sich 
Stoffe aus der Viruspartikel-Lösung an die Goldelektrode anlagern. Dies wurde erwar-
tet, da bereits der Virus eine Vielzahl an Schwefelgruppen, mit denen eine Anbindung 
an die Goldoberfläche möglich ist, besitzt. Diese Anlagerung ist jedoch für den Sensor 
von Nachteil, weil an eventuell EEL-freien Goldelektroden-Bereichen Stoffe mit 
Schwefelgruppen unspezifisch binden können. Aus Sicherheitsgründen wurde deshalb 
ein Blocken mit Bovin Serum Albumin (BSA) durchgeführt. Dabei werden nach der 
Immobilisierung des EELs die freien Bereiche mit BSA abgedeckt und somit eine un-
spezifische Anbindung ausgeschlossen.  
Bei den Versuchen zum Bindungsverhalten der Viruspartikel auf dem vorher mit SAM 
beschichteten Sensor wurde ebenfalls ein gutes Bindungsverhalten erwartet, da der 
Virus über sehr viele reaktive Gruppen zur Anbindung an die Aldehydgruppen des 
SAMs verfügt. Die Versuche zeigten jedoch keine kovalenten Bindungen. Die Fre-
quenz sank bei Aufgabe der Viruspartikel-Lösung zwar um durchschnittlich 280 Hz 
ab, kehrte aber nach einem Spülschritt mit Pufferlösung wieder auf die Ausgangsfre-
quenz zurück. Es wird vermutet, dass eine Anbindung aus sterischen Gründen nicht 
möglich ist. Liegen die geeigneten Bindungsstellen nicht in den zugänglichen Berei-
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chen der Viruspartikel, kann eine kovalente Anbindung nicht erfolgen. Eine weitere 
Erklärung könnte eine zu schwache Bindung sein, die den durch die Größe der Virus-
partikel bedingten hohen Kräften durch die Anströmung mit Flüssigkeit nicht standhält 
und die Partikel so wieder abgewaschen werden können. 
Präparation des EELs 
Um den Sensor mit dem EEL (gefriergetrocknetes Pulver) beschichten zu können, 
wurden 5 mg in 2,5 ml einer Pufferlösung bestehend aus PBS mit 0,1 mM CaCl2 und 
0,01 mM MnCl2 gelöst. Die Zugabe der Metallionen Ca2+ und Mn2+ dient der Stabili-
sierung des EEL-Moleküls. Zusätzlich wird im 50-fachen molaren Überschuss 
-Laktose zugegeben, um die Bindungsstellen des EEL und seine Tertiärstruktur bei 
der Anbindung an den Quarz zu schützen. Dadurch, dass die Laktose an den Bin-
dungsstellen des EELs für die Glycoproteine des Virus bindet, werden diese durch die 
Laktose „gestützt“ und so bei der Anbindung an den Sensor nicht verformt. Als weite-
rer Nebeneffekt wird vermutet, dass dadurch die Wahrscheinlichkeit der Anbindung 
des EEL-Moleküls an den Sensor über eine Rezeptorstelle reduziert wird. Nach dem 
Anmischen der Lösung erfolgt ein 15-minütiger Zentrifugationsschritt bei 9000·g 
(Tischzentrifuge, Eppendorf), wobei der Überstand verwendet wird. 
Anbindung des EEL an die QCM 
EEL-Anbindung über SAM 
Die Anbindung des EEL an den oben beschriebenen SAM führt zu einer Frequenzab-
nahme von durchschnittlich 400 Hz, jedoch steigt die Frequenz beim im Anschluss 
durchgeführten Spülschritt mit PBS (inklusive Calcium- und Magnesium-Ionen zur 
Strukturstabilisierung des EELs) wieder um durchschnittlich 200 Hz an. Das bedeutet, 
das EEL wird zum Teil wieder vom SAM abgewaschen. Bei Viruspartikel-
Anbindungsversuchen mit dem auf dem SAM gebundenen EEL ist ein typischer, ver-
mutlich durch die Viskositäts- und die Dichteänderung ausgelöster Frequenzabfall zu 
sehen (s. u.), welcher durch Spülen mit Puffer vollständig reversibel ist. Eine feste 
Anbindung, gekenntzeichnet durch eine den Spülvorgang überdauernde Frequenzände-
rung, ist nicht zu beobachten. Da EEL ein großes und komplexes Molekül ist, wird 
vermutet, dass unterschiedliche Anbindungsvarianten des EELs am SAM existieren, 
wovon ein großer Teil jedoch ungünstig für die Virusanbindung ist. Eventuell verformt 
sich das EEL auch bei der Bindung an den SAM trotz Schutz durch die Laktose, was 
wiederum die Anbindung der Viruspartikel erschwert bzw. unmöglich macht.  
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EEL auf Goldelektrode 
Beim Anbinden des EEL direkt an die Goldoberfläche des Quarzresonators kommt es 
zu keinem Frequenzanstieg nach dem Spülvorgang. Das bedeutet, das EEL bindet sich 
fest an die Goldelektrode und kann daher nicht durch Spülen wieder abgelöst werden. 
Im Anschluss wird der Sensor mit BSA-Lösung (30 mg·ml-1 BSA in PBS mit 0,1 mM 
CaCl2 und 0,01 mM MnCl2) geblockt. Bei der Aufgabe von unverdünnter Virusparti-
kel-Lösung (2,5 kHAU·ml-1 equine Influenza A (Newmarket/1/93)) sinkt die Frequenz 
zunächst schnell um ca. 200 Hz ab. Während weiteren Überströmens mit Virusparti-
kel-Lösung sinkt die Frequenz langsam weiter ab. Dieses langsame Absinken ist die 
Detektion der Anbindung. Die während dieses Vorgangs beobachtete Frequenzände-
rung kann durch Spülen nicht rückgängig gemacht werden. Es wird vermutet, dass die 
zunächst beobachtete schnelle Frequenzänderung um durchschnittlich 200 Hz durch 
den Einfluss der Viskosität und Dichte der Viruspartikel-Lösung ausgelöst wird. Es 
könnte sich zusätzlich jedoch auch um eine lose unspezifische Anlagerung handeln. 
Um dies zu verifizieren wurden Versuche mit einer ausschließlich mit BSA-Lösung 
geblockten Oberfläche durchgeführt. Die Tests zeigten ebenfalls die schnellen Fre-
quenzänderungen zu Beginn, jedoch darauf folgend keine weitere langsam verlaufende 
Änderung. Die Frequenz ging auf die Anfangsfrequenz zurück sobald mit Puffer ge-
spült wurde. Diese Beobachtung unterstützt die oben gemachte Annahme.  
Um das EEL gerichteter anzulagern wurden ebenfalls Versuche durchgeführt, bei de-
nen Avidin auf der Goldelektrode angelagert wurde und anschließend biotiniliertes 
EEL aufgegeben wurde. Avidin und Biotin haben eine sehr hohe Affinität zueinander. 
Durch die Verwendung von biotiniliertem EEL ließ sich jedoch keine zusätzliche Stei-
gerung der Sensitivität erzielen. 
Die Versuche wurden später zur Überprüfung der Übertragbarkeit der Ergebnisse mit 
humanem Influenza A (Puerto Rico/8/34) (H1/N1) mit gleichem Ausgang wiederholt. 
Auf Grund der Ergebnisse der oben beschriebenen Versuche wurde für die weiteren 
Messungen mit dem Viruspartikel-Sensor das EEL direkt auf die Goldelektrode ge-
bunden. Diese Bindungsmethode ist stabiler als die auf dem sich selbst organisieren-
den Monolayer und verfügt auch über ein besseres Bindungsverhalten zu den Virus-
partikeln. Da die Bindung über Avidin teurer ist als die Bindung direkt an Gold und 
keinen ersichtlichen Vorteil brachte, wurde dieser Ansatz verworfen. 
Um die mit der Quarzmikrowaage erhaltenen Ergebnisse zu verifizieren wurden zu-
sätzliche Versuche mit Gold besputterten ELISA-Platten durch das Max-Planck-
Institut für Dynamik komplexer technischer Systeme (Magdeburg, Deutschland) 
durchgeführt. Hierbei konnte gezeigt werden, dass das an Gold gebundene EEL in der 
https://doi.org/10.24355/dbbs.084-201901241300-0
Mikrofluidische Komponenten auf Polydimethylsiloxan-Basis 
115
Lage ist, Influenza Viruspartikel (die Versuche wurden mit Puerto Rico/8/34, H1N1 
durchgeführt) zu binden. Die Versuchsbeschreibung und die Ergebnisse dieses Versu-
ches sind im Abschlussbericht des Projektes ausführlich beschrieben. [Bal 08] 
4.6.2.5 Detektion der Viruspartikel 
Wie bereits angesprochen sinkt bei der Aufgabe von unverdünnter Viruspartikel-
Lösung die Frequenz zunächst schnell um ca. 200 Hz ab. Wird der Sensor weiter mit 
Viruspartikel-Lösung durchströmt, sinkt die Frequenz langsam weiter ab. Dies ist die 
Detektion der Anbindung. Diese langsame Frequenzänderung kann durch Spülen mit 
Puffer nicht rückgängig gemacht werden. Es wird vermutet, dass die zunächst be-
obachtete schnelle Frequenzänderung durch den Einfluss der unterschiedlichen Visko-
sität und Dichte der Viruspartikel-Lösung im Vergleich zum Puffer ausgelöst wird. 
Eine alternative Erklärung ist, dass es sich um eine unspezifische Anlagerung an das 
EEL handelt. Das nachfolgende langsame Absinken erreicht erst nach ungefähr 7 
Stunden die Sättigung, wovon 2 Stunden einen annähernd linearen Verlauf zeigen 
(siehe Abbildung 55). 
In weiteren Versuchen wurde die Abhängigkeit der Frequenzänderung pro Zeit von 
unterschiedlichen Viruspartikel-Konzentrationen untersucht. In Abbildung 56 ist eine 
Abbildung 55: Typische Messkurve einer Viruspartikel-Anlagerung an einen mit EEL beschich-
teten Quarzresonator; Viruspartikel-Lösung mit 2,5 kHAU·ml-1; Fließgeschwindigkeit: 
30 µl·min-1 [Bal 08] 
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Abbildung 56: Typische Messkurve mit unterschiedlichen Viruspartikel-Konzentrationen; 
Fließgeschwindigkeit: 30 µl·min-1; A: Aufbringen des EEL; B: Blocken mit BSA-Lösung; C: 
Viruspartikel-Lösung mit verschiedenen Konzentrationen; danach jeweils ein Spülschritt mit 
Puffer 
typische Messkurve aufgetragen. Die unterschiedlichen Frequenzänderungen pro Zeit 
mit den dazugehörigen Viruspartikel-Konzentrationen sind im Diagramm markiert.  
Es ist ebenfalls zu erkennen, dass sich die erste schnelle Frequenzänderung je nach 
Konzentration unterscheidet. Dies führte zu Beginn des Projektes sogar irrtümlicher-
weise zu der Annahme, die Konzentration darüber detektieren zu können. Ursache die-
ser Unterschiede ist jedoch nicht die unterschiedliche Viruspartikel-Konzentration der 
Lösungen, sondern unterschiedliche Dichten und Viskositäten. Wie bereits beschrie-
ben, wurden die Verdünnungen der Viruspartikel-Lösung standardmäßig mit Tris-
Puffer durchgeführt. Dieser hat eine andere Dichte und Viskosität als das Fluid, in dem 
sich die Viruspatikel herstellungsbedingt in der unverdünnten Lösung befinden. Wird 
die Verdünnung mit Viruspartikel-freiem Zellkultur-Überstand (fluidische Eigenschaf-
ten sehr ähnlich der unverdünnten Viruspartikel-Lösung) durchgeführt, sind nur noch 
sehr geringe Unterschiede (10-15 Hz) bei der ersten schnellen Frequenzänderung zu 
beobachten. Da das Zellmedium jedoch sehr teuer ist und die Herstellung von Zellkul-
tur-Überstand zudem viel Zeit in Anspruch nimmt, wurde diese Art der Verdünnung 
nicht standardmäßig eingesetzt. 
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Es wurde auch ganz bewusst keine hoch aufgereinigte Viruspartikel-Lösung (zur Her-
stellung der eingesetzten Viruspartikel-Lösung siehe [Bal 08]) verwendet, da eine 
aufwändige Probenaufbereitung der Anforderung nach zeitnaher und einfacher Kon-
zentrationsbestimmung zuwiderlaufen würde. 
Die Frequenzänderung pro Zeit bei gleicher Konzentration von Viruspartikeln variierte 
von Sensor zu Sensor. Dies ist auf produktionsbedingte Unterschiede der Quarzresona-
toren, unterschiedlich alte Viruspartikel-Lösungen sowie Veränderungen der Umge-
bungsbedingungen (Temperatur, Luftdruck, etc.) zurückzuführen. In Abbildung 57 ist 
deshalb die Frequenzänderung pro Zeit von unterschiedlichen Verdünnungen bezogen 
auf die Frequenzänderung pro Zeit der hier maximal zur Verfügung stehenden Virus-
partikel-Konzentration auf jeweils demselben Sensor aufgetragen. Dabei zeigt sich 
eine deutliche Abhängigkeit der zeitlichen Frequenzänderung von der jeweiligen Kon-
zentration. Mit einer Kalibrierung des Sensors zu Beginn stellen diese produktionsbe-
dingten Unterschiede somit kein Problem dar. 
Abbildung 57: Frequenzänderungen pro Zeit prozentual bezogen auf die Frequenzänderung pro 
Zeit bei unverdünnter Lösung auf demselben Sensor. Die Verdünnung der Viruspartikel-
Lösung erfolgte mit Tris-Puffer. [Bal 08] 
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4.6.2.6 Versuche zur Regeneration des Sensors 
Versuche am Max Plank Institut Magdeburg zeigten, dass EEL mit Laktose-Lösungen 
regeneriert werden kann. Diese Methode wird dort auch bei der Regeneration von 
Aufreinigungssäulen verwendet. Nachdem bei Regenerationsversuchen bei Raumtem-
peratur auf der Quarzmikrowaage mit verschiedenen Laktose-Konzentrationen bis hin 
zu 0,5 M innerhalb von 2 bis 10 Minuten sich nicht die erwartete Regeneration zeigte, 
wurde der Laktose-Lösung Kochsalz (NaCl) zugegeben (0,5 M Laktose-Lösung + 
0,5 M NaCl). Leider konnte selbst unter diesen harschen Bedingungen innerhalb von 2 
bis 10 Minuten keine annähernd vollständige Regeneration erreicht werden. Höhere 
Konzentration konnten nicht getestet werden, da dadurch das angelagerte EEL denatu-
riert worden wäre. Es wurde auch mit unterschiedlichen Fließgeschwindigkeiten expe-
rimentiert (bis 300 µl·ml-1), jedoch ohne eine Verbesserung der Regeneration zu errei-
chen. 
Aus diesem Grund ist es notwendig, den linearen Bereich der Anlagerung, welcher je 
nach Konzentration der Viruspatikel-Lösung unterschiedlich lang ist, auszunutzen, um 
auch ohne Regeneration eine lineare Abhängigkeit der Anbindung von der Frequenz-
änderung pro Zeit gewährleisten zu können. 
4.6.2.7 Charakterisierung  
Die Charakterisierung des QCM-Einzelsensors ist in Kapitel 4.5.5 beschrieben. Die 
zusätzliche Charakterisierung des Viruspatikel-Sensors erfolgte über Tests zur Sensiti-
vität und der Bestimmung der Standardabweichung inklusive EEL-Beschichtung. 
Messsignal:  
Das Messsignal wird als Frequenzänderung pro Zeit aufgenommen. In den durchge-
führten Versuchen schwanken die gemessenen Werte produktions- und durchfüh-
rungsbedingt von Sensor zu Sensor. Jedoch korrelieren die Messsignale von unter-
schiedlichen Konzentrationen auf ein und demselben Sensor sehr gut miteinander (sie-
he Abbildung 57). 
Sensitivität:  
Proben mit 0,45 kHAU·ml-1 konnten mehrfach erfolgreich detektiert werden, jedoch 
wird ein Wert von 0,75 kHAU·ml-1 als Nachweisgrenze angegeben, da dieser Wert auf 
allen getesteten Sensoren sicher nachzuweisen war. Da der Endwert der Viruspartikel-
Konzentration einer erfolgreichen Kultivierung um ein vielfaches höher liegt, ist dies 
ein zufriedenstellendes Ergebnis. 
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Standardabweichung bei Langzeitmessungen:  
In Langzeitmessungen mit EEL-beschichteten Sensoren über mehrere Tage wurde eine 
Standardabweichung von durchschnittlich ±5 Hz detektiert. Eine kontinuierliche Fre-
quenzänderung pro Zeit – ein sogenannter Drift – konnte nur bei wenigen Ausnahme-
fällen (ca. 5 % der Sensoren) beobachtet werden. Dieser Drift zeigte sich jedoch jedes 
Mal schon kurz nach Anschluss des Sensors, was ein Aussortieren dieser Sensoren 
noch vor der Beschichtung mit EEL ermöglicht und somit eine falsch positive Detekti-
on verhindert. Bedingt durch das Rauschen stellte sich in den Versuchen heraus, dass 
eine Anlagerungszeit von mindestens 5 min benötigt wird, um die Frequenzänderung 
pro Zeit auswertbar detektieren zu können. 
Validierung der Viruspartikel-Konzentrationsbestimmung 
Zur Verifizierung der Anbindung wurden ebenfalls Viruspartikel-Lösungen über aus-
schließlich mit BSA geblockte Sensoren geleitet, mit dem Ergebnis, dass zwar die an-
fängliche schnelle Frequenzverschiebung eintrat, sich jedoch keine langsame Fre-
quenzänderung einstellte. Dies bestätigte die Hypothese, dass es sich bei der schnellen 
Änderung um Auswirkungen der Viskosität und Dichte der Lösung sowie eventuell 
um unspezifische Adsorptionseffekte handelt. Nach dem Spülen mit PBS stellte sich 
die Ausgangsfrequenz wieder ein.  
Zusätzlich wurden als Negativ-Probe das zur Kultivierung der MDCK-Zellen verwen-
dete Medium (siehe [Bal 08]), Zellüberstand einer MDCK-Zellkultur, sowie hoch kon-
zentrierte IgG- und Fetuin-Lösungen verwendet. Für die Versuche wurden die Senso-
ren wie beschrieben mit EEL beschichtet und mit BSA geblockt, nachfolgend wurden 
die Lösungen darüber geleitet. Die Ergebnisse sind in Tabelle 13 zusammengefasst. 
Es wird vermutet, dass sich die im Medium und Zellkultur-Überstand befindlichen 
Zuckerverbindungen an das EEL oder unspezifisch an die geblockte Oberfläche anla-
gern können, wodurch es zu einer dauerhaften Frequenzänderung kommt. Da diese 
Reaktion jedoch schnell ist, kommt es zu keinen Beeinträchtigungen bei der Beobach-
tung der bei der Viruspartikel-Lösung nachfolgenden langsamen Frequenzänderung 
über die Zeit. 
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Medium unverdünnt 250 ± 50 nein Zu 80 ± 5 % 
Zellkultur-
Überstand 




unverdünnt 350 ± 25 nein Zu 100 % 
IgG 1 mg·ml-1 40 ± 10 nein Zu 100 % 
Fetuin 1 mg·ml-1 150 ± 20 nein Zu 100 % 
4.6.2.8 Zusammenfassung und Ausblick 
Es wurde ein Sensorsystem zur Quantifizierung von Fermentationsprodukten während 
der Impfstoffherstellung realisiert. Hierzu wurde eine QCM als Sensor-Einheit ver-
wendet. Für die Detektion von Influenza A Viruspartikeln (equine Influenza A 
(Newmarket/1/93) (H3N8); humaner Influenza A (Puerto Rico/8/34)) wurde EEL als 
Fängermolekül direkt auf der Goldoberfläche des Quarzresonators ausgewählt.  
Es wurden Versuche mit unterschiedlichen Viruspartikel-Konzentrationen durchge-
führt und mit einer Kalibrierung vor jeder Messreihe ergeben sich gute Vergleich- und 
Wiederholbarkeiten der Ergebnisse.  
Eine Regeneration kann mit dem aktuellen Kenntnisstand noch nicht erfolgen, jedoch 
selbst ohne Regeneration kann der Sensor bei einer durchschnittlichen Detektionszeit 
von 5 min und 5 Kalibrierwerten selbst bei sehr hohen Viruspartikel-Konzentrationen 
etwa 20 Messwerte aufnehmen, bis sich das Messsignal auf Grund der Belegung nicht 
mehr linear verhält. Für eine 3-4 Tage dauernde Kultivierung, bei der durchschnittlich 
jede Stunde eine Probe vermessen werden soll, bräuchte man also 5 Sensoren, die zum 
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Beispiel im Wechsel betrieben werden. Mit einer geeigneten Verschaltung von Mikro-
ventilen stellt dies kein Hindernis dar.  
Um das Sensorsystem zu automatisieren, wurden Ventile mit möglichst kleinem In-
nenvolumen ausgewählt und zu einem System verschaltet. Die Schlauchwege des Sys-
tems und die Verschaltung der Ventile wurden in Versuchen weiterentwickelt. Die 
Ansteuerung der Ventile über den PC wurde realisiert, und eine geeignete Sicherheits-
schaltung zum Schutz des Rechners aufgebaut. Die Ventile können nun mit Hilfe des 
PC angesteuert und so verschiedene Programme realisiert werden. 
Eine Schwierigkeit ist jedoch, wie bei jedem mikrobiologischen Prozess, die Sterilität 
der Probennahme. Eine sterile Probennahme-Möglichkeit wäre z. B. eine Sonde im 
Bioreaktor. Jedoch muss, um eine Rückinfektion zu verhindern, dass ganze Ventilsys-
tem, der Sensor und auch die benötigten Lösungen steril sein. Der Aufbau dieser Peri-
pherie sollte jedoch im Rahmen des Möglichen liegen, da es bereits Geräte z. B. zur 
Bestimmung des Glucosegehaltes (unter anderem von TRACE Analytics) mit ähnli-
chen Grundvoraussetzungen gibt. 
Um das System tatsächlich online nutzen zu können, muss eine geeignete Probe-
nahme-Sonde für den entsprechenden Bioreaktor verwendet werden. Zusätzlich sollten 
zwei Tiefenfiltrationsschritte und eine Inaktivierung des Virus dem Sensorsystem vor-
geschaltet werden. Diese schützen das System vor Verstopfungen und Ablagerungen, 
zudem wird die Sicherheit erhöht. 
Durch mehrere parallel geschaltete Quarzmikrowaagen könnte die Sensorgenauigkeit 
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5 Zusammenfassung und Ausblick 
In der vorliegenden Dissertation wird die Entwicklung von drei mikrofluidischen Sys-
temen beschrieben, die in den Bereichen der Biotechnologie und der Medizin Anwen-
dung finden. Hierbei handelt es sich um ein bistabiles 2/2-Wege-Mikroventil auf Sili-
zium/Pyrexglas-Basis und ein Lab-on-a-Chip für die Point-of-Care-Diagnostik sowie 
um einen Viruspartikel-Sensor, die beide jeweils auf Polydimethylsiloxan-Basis auf-
gebaut sind. 
Bei der Entwicklung des 2/2-Wege-Mikroventils bestand die größte Herausforderung 
in der Realisierung eines bistabilen Antriebes. Der Einsatzort des Ventils befindet sich 
innerhalb einer implantierbaren Medikamentenpumpe, weshalb die Energieversorgung 
sehr eingeschränkt ist. Da während der Betriebszeit die Schaltvorgänge selten sind, 
liegt der Hauptenergiebedarf im Halten der Zustände. Durch die Ausführung als bista-
biles Ventil wird nur Energie zum Wechseln des Ventilzustandes, jedoch nicht zum 
Halten verbraucht. Weitere Anforderungen waren medizinische Verträglichkeit, 
Sterilisierbarkeit der Medikament führenden Bereiche sowie die Verwendbarkeit wäh-
rend des allgemeinen Bewegungsspektrums eines Menschen. Zudem dürfen die Medi-
kament führenden Bereiche natürlich nicht chemisch mit dem Medikament reagieren.  
Das Ventil wurde aus vier Ebenen aufgebaut: einer Bodenebene aus Silizium mit Ein- 
und Auslass sowie dem Ventilsitz, einer Membranebene aus Pyrexglas, die anodisch 
mit der Bodenebene verbunden ist, einem Formgedächtnislegierungs-Differentialaktor 
hergestellt aus NiTi-Folie und einem Deckel aus Pyrexglas. Die Bistabilität wird über 
Klemm- bzw. Reibkräfte realisiert. Die Ebenen wurden zunächst einzeln charakteri-
siert und optimiert und im Anschluss in kombinierten Versuchsmustern weiter unter-
sucht. Erste Versuche zur Charakterisierung mit dem gesamten bistabilen Mikroventil 
konnten ebenfalls bereits stattfinden. Es besteht jedoch noch weiterer Entwicklungs- 
und Optimierungsbedarf. Die Druckstabilität und die Verlässlichkeit sind von Prototyp 
zu Prototyp noch sehr schwankend. Als Hauptursache wurde die Verbindungstechnik 
zwischen der Membranebene und dem Deckel identifiziert. Die hier verwendete Kle-
beverbindung ist stark von der Handhabung der herstellenden Person abhängig und ist 
noch nicht voll ausgereift. Eine mögliche Alternative wird in photolithographisch 
strukturierbaren Klebstoffen gesehen. Diese sind durch ihre variable Schichtdicke gut 
den Anforderungen anpassbar und können exakt positioniert werden. Des Weiteren 
sollte eine halbautomatisierte Montagevorrichtung aufgebaut werden, um die durch die 
manuelle Fertigung bedingten Ungenauigkeiten auszumerzen und somit eine reprodu-
zierbare Verbindung zu ermöglichen.  
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Das Projekt wurde im Teilprojekt T1 „Aufbau eines bistabilen Mikroventils für medi-
zinische Anwendungen“ im Rahmen des Sonderforschungsbereichs 516 „Konstruktion 
und Fertigung aktiver Mikrosysteme“ in Zusammenarbeit mit dem Lehrstuhl für Mi-
kromechanik, Mikrofluidik/Mikroaktorik der Universität des Saarlandes (Saarbrücken, 
Deutschland) und der Firma Tricumed Medizintechnik GmbH (Kiel, Deutschland) 
durchgeführt. 
Für das Lab-on-a-Chip für die Point-of-Care-Diagnostik wurden drei mikrofluidische 
Komponenten auf Polydimethylsiloxan-Basis entwickelt: eine passive Blutzellen-
Abtrennung, eine Affinitätschromatographie-Kammer und eine Quarzmikrowaage. 
Als Zielprotein für die Detektion wurde das C-reaktive-Protein ausgewählt, da es in 
der medizinischen Praxis als wichtiger Parameter in der Diagnostik dient und deshalb 
häufig bestimmt werden muss. Das CRP ist ein sogenanntes „Protein der akuten Pha-
se“ und seine Konzentration steigt im Körper sehr schnell an, wenn bestimmte Erkran-
kungen vorliegen. Zur Zeit ist es nicht möglich die CRP-Konzentration in Blutproben 
zeitnah z. B. in der Arztpraxis, in Pflegeheimen oder in der ambulanten Pflege zu un-
tersuchen. Von hier müssen die Proben an spezielle Labore gesendet werden, was zu 
einer Verzögerung der Diagnose, der Behandlung und somit auch der Heilung führt. 
Die innovative neu entwickelte Blutzellen-Abtrennung basiert auf einer Kombination 
des Zweifach-Fung-Effektes mit Zentrifugal- und Dean-Kräften. Deshalb kann sie oh-
ne zusätzliche Energieversorgung arbeiten und sehr platzsparend ausgeführt werden. 
Sie ist dafür gedacht, das System vor Blutzellen, die z. B. Kanäle verstopfen und zur 
Verfälschung von Messergebnissen führen können, zu schützen. Erste vielverspre-
chende Versuchsreihen wurden durchgeführt. Dabei konnten viele Einflussfaktoren 
auf die Trenngüte identifiziert werden, die in einem weiteren Projekt untersucht wer-
den sollten. 
Die Affinitätschromatographie-Kammer ist eine Fließzelle, die seitlich mit Beads 
befüllt wird. Gitterstrukturen innerhalb der Kammer verhindern ein Ausschwemmen 
der Beads. Ihre Aufgabe ist zum einen, das CRP aufzureinigen, da es durch die Viel-
zahl anderer Proteine im Blutplasma auf dem Sensor zu Matrixeffekten und somit zu 
Messunsicherheiten kommen kann. Zum anderen soll die Konzentration des CRP er-
höht und damit die Detektionsgrenze verbessert werden. Die Funktionsfähigkeit der 
Kammer wurde sowohl mit Bovin Serum Albumin als auch mit CRP getestet. 
Die Quarzmikrowaage ist ein massensensitiver Sensor. Durch eine geeignete Be-
schichtung ist sie in der Lage das CRP zu binden. Durch das angelagerte CRP ändert 
sich die Resonanzfrequenz, worüber wiederum auf die Konzentration in der Lösung 
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geschlossen werden kann. Als Beschichtung wurden in diesem Projekt speziell für die-
se Anwendung vom dem Department of Biotechnology des Instituts für Biochemie 
und Biotechnologie der TU Braunschweig (Braunschweig, Deutschland) entwickelte 
scFv-Antikörperfragmenten (LA13-IIE3) eingesetzt. Es wurden Versuche mit unter-
schiedlichen CRP-Konzentrationen durchgeführt und mit einer Kalibrierung vor jeder 
Messreihe ergeben sich gute Vergleich- und Wiederholbarkeiten der Ergebnisse. 
Die drei Komponeten wurden zunächst einzeln entwickelt, optimiert und charakteri-
siert. Im Laufe des Projektes wurden dann zwei der Komponenten (Affinitätschroma-
tographie-Kammer und Quarzmikrowaage) in ein mikrofluidisches System integriert, 
in welchem die Flüssigkeiten über ebenfalls integrierte Hydrogel-Ventile gesteuert 
werden. Dieses System war jedoch schwer zu fertigen und wies Schwierigkeiten beim 
Anschluss auf. Zudem ist die Schaltzeit der Hydrogel-Ventile sehr langsam, wodurch 
es zu Vermischungen der Lösungen kam. Aus diesen Gründen wurde das Gesamtsys-
tem komplett redesignt und ohne die Hydrogelventile neu aufgebaut. In diesem Zuge 
wurde auch die Blutzellen-Abtrennung integriert. Das neue System benötigt zudem 
nur noch ein Drittel der Fläche und ist leicht zu fertigen. Die vorher benötigten 8 ex-
ternen Ventile (zur Steuerung der Hydrogelventile) konnten durch 7 ersetzt werden 
und von den zunächst geplanten vier Schlauchpumpen werden nur zwei benötigt. Die 
Handhabung des Systems ist bewusst einfach gestaltet, um den späteren Einsatzbedin-
gungen Rechnung zu tragen. Das redesignte Lab-on-a-Chip muss lediglich vor der 
Messung in den speziell für dieses System gefertigten Konnektor eingelegt und der 
Deckel mit drei Rändelschrauben verschlossen werden. Ein in Labview® erstelltes 
Programm übernimmt die Steuerung der Ventile und des Messablaufes. Die Funkti-
onstüchtigkeit des Systems konnte mittels farbiger Lösungen überprüft werden. Zu-
sätzlich wurden Stabilitätstests der Quarzmikrowaage durchgeführt, welche sich mit 
denen des Einzelsensors decken. 
Bis Ende dieser Arbeit stand jedoch noch keine zueinander passende Fängermolekül-
Kombination für Affinitätschromatographie-Kammer und QCM zu Verfügung, die es 
erlaubt hätte das an den Beads in der Affinitätschromatographie-Kammer gebundene 
CRP zu eluieren und im Anschluss auf der QCM nachzuweisen. Deswegen musste 
bisher auf eine Charakterisierung des Systems verzichtet werden. 
Das System wurde im Rahmen des Sonderforschungsbereichs 578 „Integration gen- 
und verfahrenstechnischer Methoden zur Entwicklung biotechnologischer Prozesse – 
Vom Gen zum Produkt“ im Teilprojekt D2 „Mikrochips für die Proteinanalytik und  
-diagnostik“ entwickelt. Das Projekt wurde in Zusammenarbeit mit dem Department 
of Biotechnology des Instituts für Biochemie und Biotechnologie der TU Braun-
schweig (Braunschweig, Deutschland) durchgeführt. 
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Geschwindigkeit spielt bei der Herstellung von Impfstoffen gegen Influenza-Viren 
eine große Rolle. Denn sie können schnell und unerwartet mutieren und der vorhande-
ne Impfstoff dadurch wirkungslos werden. Seit einiger Zeit werden deshalb Produk-
tionsprozesse entwickelt, welche auf Zellkulturen basieren, um die langsame Produk-
tion in Hühnereiern abzulösen. Durch die zu Projektstart zur Verfügung stehenden 
Analysemethoden für diese Kultivierungsmethode konnte die Konzentration der Viren 
nur sehr zeitverzögert bestimmt werden, was zum einen zur Verlängerung der Herstel-
lungszeit, aber vor allem auch zu Ausbeuteeinbußen führte. Ziel des in dieser Arbeit 
entwickelten Systems ist die zeitnahe Bestimmung der Viruspartikel-Konzentration in 
der Zellkultur. Als Detektionsmethode wurde die Quarzmikrowaage eingesetzt und 
damit ein Sensor-System zur Quantifizierung von Fermentationsprodukten während 
der Impfstoffherstellung realisiert. Für die Detektion von Influenza A Viruspartikeln 
(equine Influenza A (Newmarket/1/93) (H3N8); humaner Influenza A (Puerto Ri-
co/8/34) (H1N1)) wurde als Beschichtung der Quarzmikrowaage Euonymus 
Europaeus Lektin als Fängermolekül direkt auf der Goldoberfläche des Quarzresona-
tors ausgewählt.  
Es wurden Versuche mit unterschiedlichen Viruspartikel-Konzentrationen durchge-
führt und mit einer Kalibrierung vor jeder Messreihe ergeben sich gute Vergleich- und 
Wiederholbarkeiten der Ergebnisse. Eine Regenrations-Methode konnte nicht etabliert 
werden, jedoch selbst ohne Regeneration kann der Sensor bei einer durchschnittlichen 
Detektionszeit von 5 min und 5 Kalibrierwerten selbst bei sehr hohen Viruspartikel-
Konzentrationen etwa 20 Messwerte aufnehmen, bis sich das Messignal auf Grund der 
Belegung nicht mehr linear verhält. Für eine 3-4 Tage dauernde Kultivierung, bei der 
durchschnittlich jede Stunde eine Probe vermessen werden soll, bräuchte man also 5 
Sensoren, die zum Beispiel im Wechsel betrieben werden. Mit einer geeigneten 
Verschaltung von Mikroventilen stellt dies kein Hindernis dar. 
Es wurden Ventile ausgewählt und zu einem System verschaltet, welches zur Optimie-
rung der Schlauchwege und Totvolumina mehrfach weiterentwickelt wurde. Die Ven-
tile können über einen PC angesteuert und geschaltet werden, so dass verschiedene 
Programme realisiert werden können. 
Ein Anschluss des Sensors an einen Bioreaktor könnte z. B. über eine in den Reaktor-
raum integrierte Sonde erfolgen, die eine sterile automatisierte Probenahme ermög-
licht. Vor den Sensor müssen in diesem Fall zwei Tiefenfiltrationsschritte realisiert 
werden, damit die Messung nicht durch Zellen gestört wird. Eine Inaktivierung des 
Virus vor Eintritt ins Sensorsystem wäre ebenfalls aus Sicherheitsgründen ratsam, um 
bei eventuellen Leckagen o. ä. das Personal nicht zu gefährden.  
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Der Viruspartikel-Sensor entstand in einem Teilprojekt des BMBF-Verbundprojektes: 
„Mikrosysteme für den Einsatz in der Medizin- und Biotechnologie - µMedBio“ und 
wurde mit Unterstützung des Max-Planck-Instituts für Dynamik komplexer techni-
scher Systeme (Magdeburg, Deutschland) durchgeführt. 
Die entwickelten Sensorsysteme können durch Variation der Beschichtung für ver-
schiedene Anwendungsfelder genutzt werden. Die Grundsysteme bieten eine hohe 
Flexibilität und können somit, sobald eine geeignete Beschichtung für den Quarzreso-
nator und u. U. auch für die Affinitätschromatographie-Kammer gefunden und unter-
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7.1 Verwendete Materialien und Chemikalien 
Aceton 5008-35, J.T. Baker 
Polyacrylsäure (PAA) 147230, Sigma-Aldrich 
Ammoniumcernitrat 22250, Fluka 
Anti-BSA-Antikörper B2901, Sigma-Aldrich 
Beads 
Epoxy-activated Sepharose 6B; Sigma-
Aldrich E6754-5G , lot 085K1642 
Bovine Serum Albumin (BSA) A3294, Sigma-Aldrich 
Casein 22078, Sigma-Aldrich 
C-reaktives Protein (CRP) 
recombinant CRP/J81600135,  
BiosPacific Corporate Office 
Cystamin C8707, Sigma-Aldrich 
2,2-Dimethoxy-2-phenylacetophenon 196118, Sigma-Aldrich 




Euonymus Europaeus Lectin L-1330, Linaris 
Flusssäure 40% Suprapur 
100335, Merck KgaA, Darmstadt, Deutsch-
land 
Gamma-Butyrolacton (GBL) FL/00020741, Geyer 
Glas-Wafer 
Borofloat® 33, Schott AG, Mainz, Deutsch-
land 




Haftfolie: Tecni Tape 
Tecni Tape (150 mm x 150 mm); Artikel-
nummer: MZ200; DISCO HI-TEC EURO-
PE GmbH, München, Deutschland 
2-Hydroxyethylmethacrylat (HEMA) 64166, Sigma-Aldrich 
Hexadimethylsiloxan (HMDS) 804324, Merck 








Kanülen Einmal-Injektions-Kanülen, Braun 
Keramik-Wafer ADOS-90R, CoorsTek 
Klebstoffe 
• Sekundenklebstoff Glas: Pattex PSV1C, 
Henkel, Düsseldorf, Deutschland  
• Silikonklebstoff: RS Components, Mörfel-
den-Walldorf, Deutschland 
Leitsilikon Eccobond 59 C, Emerson & Cuming 
Laktose S-9004, Linaris 
Mangandichlorid 
Manganese(II)chlorid Tetrahydrate, 63535, 
Fluka 
ma-P 1215 (Positiv-Resist) Micro resist technology 
ma-P 1275 (Positiv-Resist) Micro resist technology 
ma-D 331 (Entwickler) Micro resist technology 




11-Mercaptoundecansäure 450561, Sigma-Aldrich 
Milchpulver 70166, Sigma-Aldrich 
MINSTAC to LFA Tubing Adapter 
aus PEEK 
TMDA3207950Z, Lee Hydraulische 
Miniaturkomponeten GmbH, Sulzbach 
N-Hydroxysuccinimid (NHS) 56480, Sigma-Aldrich 
Natriumchlorid 71382, Fluka 
Perchlorsäure FL/00077231, Geyer 
PDMS 
Sylgard 184 Base+Curing agent KIT, Dow 
Corning 
Phosphate buffered saline (PBS) P-3812, pH 7,4, Sigma-Aldrich 
Phosphorsäure 85% 100573, Merk 
Platinen 
Original Bungard Fotobeschichtetes Basis-
material Mat Fr 4; 0,5 mm; 35 µm Cu 
2-Propanol 5873-35, J.T. Baker 
Propylenglykolmonomethylethylacetat 
(PGMEA) 
mr-Dev 600, R81510002000, micro resist 
technology 
Pyrexglas-Wafer Pyrex 7740, Corning 
Quarzblanks Industria Elettronica Varese, Italien 
Schlauch Tygon R3603, 0,8x2,4mm 
Schlauch für Schlauchpumpe Formulation Tygon R3607, Ismatic 
Schwefelsäure 5815-37, J.T. Baker 
SU-8 25/50 MicroChemicals 
Thermofolie ThermofoilTM, Minco Corporation 




Tris-Puffer Sigma 7-9®, T1378, Sigma 
Viruspartikel-Lösung 
Equine Influenza: A (Newmarket/1/93) 
(H3N8); HA 2,25; Max Planck Institute for 
Dynamics of Complex Technical Systems, 
Magdeburg, Deutschland 
Wasserstoffperoxid 5846-34, J.T. Baker 




7.2 Verwendete Ätzlösungen 
Gold-Ätzlösung: 
16 g Iod und 32 g Kaliumiodid in 320 ml destilliertem Wasser 
Chrom-Ätzlösung: 
51 g Ammoniumcernitrat in 324 ml 7%iger Perchlorsäure  
Quarz-Ätzlösung:
Mischung aus Flusssäure, Ammoniumfluorid und Wasser 
Carosche Säure:
Frisch angesetzte Mischung aus 30%igem Wasserstoffperoxid und konz. Schwefelsäu-
re im Volumenverhältnis 1:1 
Glas-Ätzlösung:
Mischung aus 100 ml Phosphorsäure (H3PO4, 80%), 45 ml DI-Wasser und 30 ml 
Flusssäure (HF, 40%)  
Kupfer-Ätzlösung:
Alketch (Candorchemie GmbH, 44795 Bochum) 
1(2(AlketchI):1(AlketchII)):3DI-Wasser 
Titan-Ätzlösung:





7.3 Verwendeter sich selbst sortierender Monolayer 
Cystamin+Glutardialdehyd:
Ansatz:  Cystamin: 20 mmol·l-1 in DI-H2O 
Glutardialdehyd: 2,5 % in DI-H2O 
1. Inkubation mit Cystamin für 12 h bei RT 
2. Spülen mit DI-H2O 
3. Inkubation mit Glutardialdehyd für 2 h bei RT 




7.4 Verwendete Geräte 
Barrel Etcher 
• 308 PC, STS (Surface Technology Sys-
tem), England 
• Plasma technology, Deutschland (Rot-
tenburg a. N.) 
Bondofen AB1-PV, Electronic Visions Co. 
DAQ-Karten 
NI PCI-6040E bzw. alternativ NI USB-
6259, National Instruments 
Drucksensoren P3297 B074220, tecsis 
Druckregler 
Mini-Druckregler Serie M Micro 0-10 
bar, M008-R00, Camozzi 
(Membranregler mit Sekundärentlüftung, 
mit rastbarem Drehknopf) 
Frequenzzähler PM6681, Philips 
Heizplatte 
Präzitherm, Harry Gestigkeit GmbH, 
Deutschland 
ICP Multiplex ICP, Surface Technology 
Kraftsensor 
KD 24s-2N und KD 24s-10N, ME-
Systeme GmbH 
Lackschleuder (AZ und SU-8) 
Gyrset, CT62, Carl Suess Microtech, 
Deutschland 
Lackschleuder (ma-P) Convac 1001, Convac 
Laser-Anlage YAG 601 DNS, B.M. Industries 
Mask Aligner 
EV-420 und EV-620, Electronic Vision, 
Östereich 





Mitutoyo Messtechnik GmbH, Deutsch-
land 
Messverstärker Dewe-30-4, Dewetron, Deutschland 
Mikroskop 
Zeis, Axiotech und Stemi SV 11, 
Deutschland 
Multimeter 34401 A Multimeter, Hewlett Packard 
Oszilloskop HM1005, Hameg 
PECVD-Reaktor 
Plasma CVD 310 PC, STS (Surface 
Technology Systems), England 
Schlauchpumpe ISM597A, Ismatec, Wertheim 
Schrittmotor B-0102272K, Owis 
Spannungsquelle E3631A, Hewlett Packard 
Sprühprozessor Recipe, Fairchild, USA 
Sputteranlage 
LS 440 S, Ardenne Anlagentechnik 
GmgH, Holland 
4-Stock-Ofen CPS 382, Centrotherm GmbH 
Tastschnittgerät Dektak 8, Veeco 
Temperofen VMK 135 S Sonder, Linn High Therm 
Tischzentrifuge  MiniSpin plus, Eppendorf AG, Hamburg 
Triangulationsmessgerät LK-G10, Keyence 
Vakuumofen 
MPS 5K, Messen+ Prüfen Gesellschaft 






LFYA0516032H und LHDA0531115H 
Lee Hydraulische Miniaturkomponeten 
GmbH, Sulzbach 
XY- Positioniertisch (Motoren) 
#B-0102272K, Owis GmbH, Deutsch-
land 
XY- Positioniertisch (Steuereinheit) 
Owis Motor Controller SMS 60, Owis 
GmbH, Deutschland 
Reinraum: 
Temperatur: 21,0 ± 0,5 °C 





7.5 Ausführliche Fertigungsabläufe 
7.5.1 Herstellung: Silizium-Membran (Trockener Silizium-Ätzprozess) 
Ausgangsmaterial: 4’-Wafer (100) N-Prime 350 µm ± 25 µm, beidseitig poliert 
Unterseite 
1. Waferdicke bestimmen: (Messuhr mit Vakuumansaugung an der Halterung) 
2. Chromhaftschicht aufsputtern (50 W, 10 s, ca. 10 nm) 
3. Kuperschicht aufsputtern (200 W, 1200 s, ca. 1912 nm) 
Oberseite 
4. HMDS für 5 min bei 115°C bekeimen aus der Dampfphase 
5. 3 ml ma-P 1275 mit 3000 U·min-1, 30 s aufschleudern 
6. Prebake: 1 h bei 90 °C  
7. Abkühlen lassen 
8. Konditionieren: mindestens 3 h unabgedeckt liegen lassen  
9. Belichtung: 465 mJ·cm-2
10. Entwicklung: ca. 3-5 min in ma-D 331 (auf Sicht) 
11. Mikroskopische Kontrolle  
12. Lackdicke vermessen (Tastschnittgerät) 
13. Postbake: 1-2h bei 90° 
14. ICP-Ätzschritt (im Wechsel 13 s 130 sccm SF6 und 13 s 85 sccm C4F8) 
15. Ätzratenbestimmung (Tastschnittgerät) 
16. Ätzprozess fortsetzen 
17. ICP-Veraschung (5 min, 99 sccm O2)  
18. Lack entfernen (Aceton und Ethanol Bäder) 
19. Cu entfernen (Alketch Cu-Ätzlösung) 




7.5.2 Herstellung: Ein- und Auslassebene (Nasschemischer Silizium-Ätzprozess) 
Ausgangmaterial: 4’-Wafer Silizium (100) N-Prime 350 µm ± 25 µm, beidseitig po-
liert 
Oberseite 
1. PECVD-Oxid aufbringen (600 sccm SiH4, 700 sccm N2O, 650 mTorr, 200 W, 
300 °C, 8 min, ca. 600 nm) 
2. HMDS für 5 min bei 115°C bekeimen aus der Dampfphase 
3. 1 ml ma-P 1215 mit 3000 U·min-1, 30 s aufschleudern 
4. Prebake: 1 min bei 110°C 
5. Belichtung: 91,2 mJ·cm-2
6. Entwicklung: ca. 30 s in ma-D 531 (auf Sicht) 
7. Spülen und Trockenschleudern 
8. Mikroskopische Kontrolle 
9. Hardbake: 5 min bei 110°C 
10. O2-Plasmaaktivierung (50 W, 50 sccm O2, 5 min) 
11. Strukturieren: in 1:2 verdünnt gepufferter HF (Metallionen frei) für 6,75 min 
12. Säurereste abspülen, Leitwertspülen und Trockenschleudern 
13. Mikroskopische Kontrolle  
14. Lack entfernen (Spinoff-Verfahren mit Aceton und Ethanol)  
15. Reinigung im Sprühprozessor (mit Caroscher Säure) 
16. Leitwertspülen und Trockenschleudern 
17. Mikroskopische Kontrolle 
beidseitig: 
18. LPCVD-Nitridschicht aufbringen (38 sccm SiH2Cl2, 200 sccm NH3, 28 mTorr, 
770 °C, 30 min, ca. 100 nm) 
19. PECVD-Oxid aufbringen (600 sccm SiH4, 700 sccm N2O, 650 mTorr, 200 W, 
300 °C, 8 min, ca. 600 nm) 
20. HMDS für 5 min bei 115°C bekeimen aus der Dampfphase 
Unterseite: 
21. 1 ml ma-P 1215 mit 3000 U·min-1, 30 s aufschleudern 
22. Prebake: 1 min bei 110°C 
Oberseite: 
23. 1 ml ma-P 1215 mit 3000 U·min-1, 30 s aufschleudern 
24. Prebake: 1 min bei 110°C 
25. Belichtung: 91,2 mJ·cm-2
Unterseite: 





27. Entwicklung: ca. 30 s in ma-D 331 (auf Sicht) 
28. Spülen und Trockenschleudern 
29. Mikroskopische Kontrolle 
30. Hardbake:5 min bei 110°C 
31. O2-Plasmaaktivierung (50 W, 50 sccm O2, 5 min) 
32. Strukturieren: in 1:2 verdünnt gepufferter HF für 6,75 min 
33. Säurereste abspülen, Leitwertspülen und Trockenschleudern 
34. Mikroskopische Kontrolle  
35. Lack entfernen (Spinoff-Verfahren mit Aceton und Ethanol) 
36. Mikroskopische Kontrolle 
37. LPCVD-Nitridschicht strukturieren: 60 min in Phosphorsäure (180 °C) 
38. Spülen mit DI-Wasser 
39. Hydrophobizitätstest (bei Bedarf Ätzprozess fortsetzten) 
40. Leitwertspülen 
Unterseite: 
41. Silizium strukturieren (einseitig  Spezial-Halter): 4-5 h in 40 % KOH-Lösung 
bei 80 °C 
42. Leitwertspülen und Trockenschleudern (je beidseitig) 
43. Ätzratenbestimmung (Tastschnittgerät) 
44. Weiter strukturieren (Zieltiefe: 300 µm) 
beidseitig: 
45. HF-Dip  
46. Leitwertspülen 
47. Silizium strukturieren: in 40 % KOH-Lösung bei 80 °C (Tiefe: 10 µm) 
48. Säurereste abspülen, Leitwertspülen und Trockenschleudern 
49. Mikroskopische Kontrolle 
50. Oxid von Oberseite entfernen: 6,75 min 1:2 verdünnt gepufferter HF  
51. Säurereste abspülen und Leitwertspülen  
52. Silizium strukturieren: in 40 % KOH-Lösung bei 80 °C (bis Ein- und Auslass-
öffnungen durchgängig) 
53. Spülen mit DI-Wasser, Leitwertspülen 
54. Nitrit und Oxid entfernen: in 40% HF  




7.5.3 Herstellung: Pyrexglas-Membran mit FGL-Halteelementen (nasschemi-
scher Zweischritt-Pyrexglas-Ätzprozess) 
Ausgangmaterial: 4’-Wafer Pyrexglas 300 µm 
beidseitig: 
1. Reinigung: im Sprühprozessor (mit Caroscher Säure) 
2. Spülen und Trockenschleudern 
3. Dehydrieren: 150 °C für mindestens 60 min 
4. Chromhaftschicht aufsputtern (50 W, 10 s, ca. 10 nm) 
5. Goldschicht aufsputtern (200 W, 120 s, ca. 320 nm) 
Unterseite: 
6. 4 ml AZ 9260 mit 600 U·min-1 für 15 s aufschleudern und anschließend mit 
1100 U·min-1 für 30 s abschleudern 
7. Nivellieren: 15 min mit Glasabdeckung 
8. Prebake: 45 min bei 120°C (Rampe 37% von 60°C)  
Oberseite: 
9. Randentlackung  
10. 4 ml AZ 9260 mit 600 U·min-1 für 15 s aufschleudern und anschließend mit 
1100 U·min-1 für 30 s abschleudern 
11. Nivellieren: 15 min mit Glasabdeckung 
12. Prebake: 80 min bei 120°C (Rampe 37% von 60°C)  
13. Konditionieren: mindestens 3 h unabgedeckt liegen lassen  
14. Belichtung: 600 mJ·cm-2
15. Entwicklung: ca. 90 s in AZ 400K (1:3 mit DI-Wasser verdünnt) (auf Sicht) 
16. Mikroskopische Kontrolle 
17. O2-Plasmaaktivierung (50 W, 50 sccm O2, 2 min) 
18. Strukturieren des Goldes und Chroms: in den entsprechenden Ätzmedien (auf 
Sicht) 
19. Mikroskopische Kontrolle 
20. Strukturieren des Glases: Zieltiefe: 50 µm (nach entsprechender Zeit Ätzrate 
bestimmen) 
21. Säurereste abspülen, Leitwertspülen und Trockenschleudern 
22. Ätztiefe kontrollieren (Tastschnittgerät) und gegebenenfalls Ätzprozess fortset-
zen 
beidseitig: 
23. Lack entfernen (Aceton und Ethanol Bäder) 
24. Mikroskopische Kontrolle 




26. Mikroskopische Kontrolle 
27. Dehydrieren: 150 °C für mindestens 60 min 
28. Chromhaftschicht aufsputtern (50 W, 10 s, ca. 10 nm) 
29. Goldschicht aufsputtern (200 W, 120 s, ca. 320 nm) 
Unterseite: 
30. 4 ml AZ 9260 mit 300 U·min-1 für 15 s aufschleudern und anschließend mit 
600 U·min-1 für 30 s abschleudern 
31. Nivellieren: 15 min mit Glasabdeckung 
32. Prebake: 60 min bei 120°C (Rampe 37% von 60°C)  
Oberseite: 
33. Randentlackung  
34. 4 ml AZ 9260 mit 300 U·min-1 für 15 s aufschleudern und anschließend mit 
600 U·min-1 für 30 s abschleudern 
35. Nivellieren: 15 min mit Glasabdeckung 
36. Prebake: 80 min bei 120°C (Rampe 37% von 60°C)  
37. Konditionieren: mindestens 3 h unabgedeckt liegen lassen  
38. Belichtung: 800 mJ·cm-2
39. Entwicklung: ca. 90 s in AZ 400K (1:3 mit DI-Wasser verdünnt) (auf Sicht) 
40. Mikroskopische Kontrolle 
41. O2-Plasmaaktivierung (50 W, 50 sccm O2, 2 min) 
42. Strukturieren des Goldes und Chroms: in den entsprechenden Ätzmedien (auf 
Sicht) 
43. Mikroskopische Kontrolle 
44. Strukturieren des Glases: Ziel-Membrandicke: 30 µm (nach entsprechender Zeit 
Ätzrate bestimmen) 
45. Säurereste abspülen, Leitwertspülen und Trockenschleudern 
46. Ätztiefe kontrollieren (Tastschnittgerät) und gegebenenfalls Ätzprozess fortset-
zen 
beidseitig: 
47. Lack entfernen (Aceton und Ethanol Bäder) 
48. Mikroskopische Kontrolle 
49. Gold und Chrom in den entsprechenden Ätzmedien entfernen 




7.5.4 Anodisches Bonden 
Ausgangmaterial: ein strukturierter 4’-Wafer Pyrexglas 300 µm und ein strukturierter 
4’-Wafer Silizium (100) N-Prime 350 µm ± 25 µm, beidseitig poliert 
beide Wafer:  
1. Reinigung: 10 min Bad in Caroscher Säure 
2. Spülen mit DI-Wasser 
3. Leitwertspülschritt 
4. Trockenschleudern 
Silizium-Wafer im Anschluss zusätzlich: 
5. HF-Dip 
6. Spülen mit DI-Wasser 
7. Leitwertspülschritt 
8. Trockenschleudern 
beide Wafer:  
9. zueinander ausrichten 






Ausgangmaterial: zwei strukturierte 4’-Wafer Silizium (100) N-Prime 
350 µm ± 25 µm, beidseitig poliert 
beide Wafer:  
1. HF-Dip in 40% HF für 1 min 
2. Säurereste abspülen und Leitwertspülen 
3. Reinigung: 10 min Bad in Caroscher Säure 
4. Säurereste abspülen, Leitwertspülen, Trockenschleudern 
5. zueinander ausrichten 
6. Kontakt herstellen: Zusammenpressdruck: 0,5-1 bar; Andrückzeit: 20 s 




7.5.6 Herstellung: Negativ-Form für das Replikatformen für die Layer des 
GES2 (zweistufige UV-Tiefenlithographie) 
Ausgangmaterial: 4’-Wafer schwarze Keramik, 0,7 mm 
Je nach dem welche Schichtdicke benötigt wurde, wurden die in Tabelle 14 zusam-
mengefassten Parameter verwendet. Dickere Schichten können leicht durch Kombina-
tion dieser Schichten hergestellt werden. Die Belichtung kann in diesem Fall einmalig 
nach der Erzeugung der Schicht-Kombination erfolgen. Eine Belichtung der Einzel-
schichten ist nicht notwendig. 
Unterseite: 
1. Reinigung: im Sprühprozessor (mit DI-Wasser-Hochdruckstrahl und Caroscher 
Säure) 
2. Dehydrieren: 150 °C für mindestens 60 min 
3. Chromhaftschicht aufsputtern (50 W, 10 s, ca. 10 nm) 
4. Goldschicht aufsputtern (200 W, 120 s, ca. 320 nm) 
5. 1 ml ma-P 1215 mit 3000 U·min-1, 30 s aufschleudern 
6. Prebake: 1 min bei 110°C 
7. Belichtung: 91,2 mJ·cm-2
8. Entwicklung: ca. 30 s in ma-D 331 (auf Sicht) 
9. Mikroskopische Kontrolle 
10. O2-Plasmaaktivierung (50 W, 50 sccm O2, 2 min) 
11. Strukturieren des Goldes und Chroms: in den entsprechenden Ätzmedien (auf 
Sicht) 
12. Mikroskopische Kontrolle 
beidseitig: 
13. Reinigung: im Sprühprozessor (mit DI-Wasser-Hochdruckstrahl und Caroscher 
Säure) 
14. Leitwertspülen 
15. Dehydrieren: 150 °C für mindestens 60 min 
Oberseite: 
16. 4 ml SU-8 25 mit 400 U·min-1 für 15 s aufschleudern und anschließend mit 
2500 U·min-1 für 30 s abschleudern 
17. Nivellieren: 30 min mit Glasabdeckung 
18. Prebake: 60 min, 100 °C (ab 60 °C Temperatur-Rampe von 37 %, Rampe mit 
Glasabdeckung) 
19. Belichten: ganzflächig mit 680 mJ·cm-2
20. PEB: 45 min bei 95 °C (ab 60 °C Temperatur-Rampe von 37 %) 
21. Belacken: siehe Tabelle 14 
22. Nivellieren: 30 min mit Glasabdeckung 
23. Prebake: siehe Tabelle 14 
24. Belichten: siehe Tabelle 14 
25. PEB: siehe Tabelle 14 




27. Nivellieren: 30 min mit Glasabdeckung 
28. Prebake: siehe Tabelle 14 
29. Belichten: siehe Tabelle 14 
30. PEB: siehe Tabelle 14 
31. Mindestens 10 h ruhen lassen 
32. Entwicklung: in Bäder (GBL, PGMEA und PGMEA-Spüllösung) 
33. Spülen mit Di-Propanol für 15 s 
34. Mikroskopische Kontrolle 
Tabelle 14: Verwendete Parameter für die Erzeugung von SU-8-Schichten. Es wurden jeweils 










128 µm 400 U·min-1
für 15 s 
1030 U·min-1
für 30 s 
494 4,5
180 µm 400 U·min-1
für 15 s 
900 U·min-1
für 30 s 
695 5,5
200 µm 400 U·min-1
für 15 s 
700 U·min-1





7.5.7 Herstellung: Quarzresonators (nasschemischer Quarz-Ätzprozess) 
Ausgangmaterial: AT-cut Quarzblank, 38,1 mm x 38,1 mm, 128 ± 3 µm, beidseitig 
poliert 
beidseitig: 
1. Reinigung: im Sprühprozessor (mit Caroscher Säure) 
2. Dehydrieren: 30 min bei 120 °C 
3. Chromhaftschicht aufsputtern (50 W, 10 s, ca. 10 nm) 
4. Goldschicht aufsputtern (200 W, 100 s, ca. 270 nm) 
Oberseite: 
5. 1 ml ma-P 1215 mit 3000 U·min-1, 30 s aufschleudern 
6. Prebake: 1 min bei 110°C 
Unterseite: 
7. 1 ml ma-P 1215 mit 3000 U·min-1, 30 s aufschleudern 
8. Prebake: 1 min bei 110°C 
9. Belichtung: 91,2 mJ·cm-2
10. Entwicklung: ca. 30 s ma-D 331 (auf Sicht) 
11. Mikroskopische Kontrolle 
12. Strukturieren des Goldes und Chroms: in den entsprechenden Ätzmedien (auf 
Sicht) 
13. Mikroskopische Kontrolle 
14. Quarz strukturieren: bei 60 °C in Quarzätzlösung 
15. Säurereste abspülen, Leitwertspülen und Trocknen 
16. Ätzratenbestimmung (Tastschnittgerät) 
17. Weiter strukturieren (Zieltiefe: 50 µm) 
beidseitig: 
18. Lack entfernen (Aceton und Ethanol Bäder) 
19. Entfernen des Goldes und Chroms: in den entsprechenden Ätzmedien (auf 
Sicht) 
20. Reinigung: im Sprühprozessor (mit Caroscher Säure) 
21. Chromhaftschicht aufsputtern (50 W, 10 s, ca. 10 nm) 
22. Goldschicht aufsputtern (200 W, 60 s, ca. 160 nm) 
Oberseite: 
23. 1,25 ml ma-P 1275 mit 3000 U·min-1, 30 s aufschleudern 
24. Prebake: 3 min bei 110°C 
Unterseite: 
25. 2,5 ml ma-P 1275 mit 3000 U·min-1, 30 s aufschleudern 





27. Belichten: 608 mJ·cm-2
28. Entwicklung: ca. 30 s ma-D 331 (auf Sicht) 
29. Mikroskopische Kontrolle 
30. Strukturieren des Goldes und Chroms: in den entsprechenden Ätzmedien (auf 
Sicht) 
31. Mikroskopische Kontrolle 
32. Vereinzeln 
33. Lack entfernen (Aceton und Ethanol Bäder) 
34. Reinigung: mit Caroscher Säure 




7.5.8 Herstellung: Glas-Layer für GES2 und Bluttrennsysteme (nasschemischer 
einstufiger beidseitiger Glas-Ätzprozess) 
Ausgangmaterial: 4’-Wafer Boroflow-Glas, 0,7 mm 
beidseitig: 
1. Reinigung: im Sprühprozessor (mit DI-Wasser-Hochdruckstrahl und Caroscher 
Säure) 
2. Dehydrieren: 60 min bei 120 °C 
3. Chromhaftschicht aufsputtern (50 W, 10 s, ca. 10 nm) 
4. Goldschicht aufsputtern (200 W, 100 s, ca. 270 nm) 
Unterseite: 
1. 4 ml AZ 9260 mit 600 U·min-1 für 15 s aufschleudern und anschließend mit 
1100 U·min-1 für 30 s abschleudern 
2. Nivellieren: 15 min mit Glasabdeckung 
3. Prebake: 45 min bei 120°C (Rampe 37% von 60°C)  
Oberseite: 
4. Randentlackung  
5. 4 ml AZ 9260 mit 600 U·min-1 für 15 s aufschleudern und anschließend mit 
1100 U·min-1 für 30 s abschleudern 
6. Nivellieren: 15 min mit Glasabdeckung 
7. Prebake: 80 min bei 120°C (Rampe 37% von 60°C)  
8. Konditionieren: mindestens 3 h unabgedeckt liegen lassen  
beidseitig: 
9. Belichtung: 600 mJ·cm-2
10. Entwicklung: ca. 90 s in AZ 400K (1:3 mit DI-Wasser verdünnt) (auf Sicht) 
11. Spülen mit DI-Wasser 
12. Mikroskopische Kontrolle 
13. Trockenschleudern 
14. O2-Plasmaaktivierung (50 W, 50 sccm O2, 2 min) 
15. Strukturieren des Goldes und Chroms: in den entsprechenden Ätzmedien (auf 
Sicht) 
16. Mikroskopische Kontrolle 
17. Strukturieren des Glases: Ziel: durchgängige Öffnungen (nach entsprechender 
Zeit Ätzrate bestimmen) 
18. Säurereste abspülen, Leitwertspülen und Trockenschleudern 
19. Ätztiefe kontrollieren  




Zur Fertigstellung der Glas-Layer für die Bluttrennsysteme werden im Anschluss fol-
gende Schritte durchgeführt: 
21. Entfernen des Goldes und Chroms: in den entsprechenden Ätzmedien (auf 
Sicht) 
22. Reinigung: im Sprühprozessor (mit Caroscher Säure) 
Zur Fertigstellung der Glas-Layer für das DES2 sind hingegen noch folgende Schritte 
durchzuführen: 
Unterseite: 
21. 1 ml ma-P 1215 mit 3000 U·min-1, 30 s aufschleudern 
22. Prebake: 1 min bei 110°C 
Oberseite: 
23. 1 ml ma-P 1215 mit 3000 U·min-1, 30 s aufschleudern 
24. Prebake: 1 min bei 110°C 
beidseitig: 
25. Belichtung: 91,2 mJ·cm-2
26. Entwicklung: ca. 30 s ma-D 331 (auf Sicht) 
27. Mikroskopische Kontrolle 
28. Strukturieren des Goldes und Chroms: in den entsprechenden Ätzmedien (auf 
Sicht) 
29. Mikroskopische Kontrolle 
30. Vereinzeln 
31. Lack entfernen (Aceton und Ethanol Bäder) 
32. Reinigung: mit Caroscher Säure 
33. Spülen mit DI-Wasser 
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